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Re´sume´
En raison des forts gradients de dose ge´ne´re´s par les interactions des particules avec la
matie`re, les traitements par hadronthe´rapie ne´cessitent un controˆle tre`s pre´cis de la dose
de´livre´e au patient. Les codes Monte Carlo repre´sentent des outils indispensables dans la
validation des syste`mes de planification de traitement utilise´s en clinique.
Nous nous inte´ressons dans cette the`se au calcul de la dose physique a` l’aide des si-
mulations Monte Carlo Geant4/Gate. Nous e´tudions l’ajustement de plusieurs parame`tres
qui peuvent influencer le calcul de dose dont la pre´cision requise pour l’activite´ clinique en
valeur et localisation de la dose est de 2% et 2mm, pour un faisceau d’ions carbone de 300
MeV/u dans l’eau. Ces parame`tres sont : le seuil de production des particules secondaires
et la taille maximale d’un segment de la trace d’une particule. Les crite`res de tole´rance sur
la valeur et la localisation de la dose sont fixe´s de manie`re a` avoir le meilleur compromis
en terme de distribution spatiale et de temps de calcul. Nous proposons ici des parame`tres
permettant d’atteindre ces crite`res de pre´cision.
Dans la deuxie`me partie du travail, nous e´tudions la re´ponse des films radiochromiques
MD-v2-55 pour le controˆle qualite´ des faisceaux d’ions carbone et protons. Nous avons
en particulier observe´ et e´tudie´ l’effet de saturation de ces films dosime´triques pour les
irradiations a` TEL e´leve´s (≥20 keV/µm) dans des milieux homoge`nes et he´te´roge`nes. Cet
effet est duˆ a` la forte densite´ d’ionisation autour de la trace de particule. Nous avons pro-
pose´ et de´veloppe´ un mode`le appele´ RADIS“RAdiochromic films Dosimetry for Ions using
Simulations” qui permet de pre´dire la re´ponse de ces films avec la prise en compte de cet
effet de saturation. Ce mode`le est base´ sur la re´ponse des films en photons et la saturation
des films a` des de´poˆts d’e´nergies line´¨ıques e´leve´s calcule´s par Monte Carlo. Plusieurs types
de faisceaux ont e´te´ e´tudie´s : ions carbone, protons et photons a` diffe´rentes e´nergies. Ces
expe´rimentations ont e´te´ mene´es au Grand Acce´le´rateur National d’Ions Lourds (GANIL),
au Centre de protonthe´rapie d’Orsay (CPO), au Centre Antoine Lacassagne (CAL) et au
Centre Le´on Be´rard (CLB). A l’aide du mode`le, nous pouvons ainsi reproduire la densite´
optique des films le long du profil de Bragg pour tous les faisceaux avec une pre´cision
meilleure que 2%.
Mots cle´s : Hadronthe´rapie, Simulations Monte Carlo, Gate/Geant4, Dosime´trie, Films
radiochromiques, De´poˆt d’e´nergie line´¨ıque.
3Abstract
Because of the increase in dose at the end of the range of ions, dose delivery during
patient treatment with hadrontherapy should be controlled with high precision. Monte
Carlo codes are now considered mandatory for validation of clinical treatment planning
and as a new tool for dosimetry of ion beams.
In this work, we aimed to calculate the absorbed dose using Monte Carlo simulation
Geant4/Gate. The effect on the dose calculation accuracy of different Geant4 parameters
has been studied for mono-energetic carbon ion beams of 300 MeV/u in water. The pa-
rameters are : the production threshold of secondary particules and the maximum step
limiter of the particle track. Tolerated criterion were chosen to meet the precision requi-
red in radiotherapy in term of value and dose localisation (2%, 2mm respectively) and
to obtain the best compromise on dose distribution and computational time. We propose
here the values of parameters in order to satisfy the precision required.
In the second part of this work, we study the response of radiochromic films MD-v2-55
for quality control in proton and carbon ion beams. We have particularly observed and
studied the quenching effect of dosimetric films for high LET (≥20 keV/µm) irradiation in
homogeneous and heterogeneous media. This effect is due to the high ionization density
around the track of the particle. We have developed a method to predict the response
of radiochromic films taking into account the saturation effect. This model is called the
RADIS model for “RAdiochromic films Dosimetry for Ions using Simulations”. It is based
on the response of films under photon irradiations and the saturation of films due to high
linear energy deposit calculated by Monte Carlo. Different beams were used in this study
and aimed to validate the model for hadrontherapy applications : carbon ions, protons and
photons at different energies. Experiments were performed at Grand Acce´le´rateur National
d’Ions Lourds (GANIL), Proton therapy center of Orsay (CPO), Antoine Lacassagne
proton center (CAL) and Leon Berard cancer center (CLB). The model showed very good
agreement between the measured and calculated optical density with an error below 2%.
Keywords : Hadrontherapy, Monte Carlo simulations, Gate/Geant4, Dosimetry,
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Chapitre1
Introduction
1.1 Sujet et objectifs de la the`se
Le sujet de cette the`se s’inscrit dans le cadre du projet SIMCA2 (Simulations pour le
traitement du CAncer par faisceaux d’ions CArbone) finance´ par l’Agence Nationale de
la Recherche (ANR) (2007-2010). Ce projet regroupe le centre de lutte contre le cancer
Le´on Be´rard (CLB) ainsi que diffe´rents laboratoires lyonnais :
– Institut de Physique Nucle´aire de Lyon (IPNL - UMR CNRS 5822),
– Controˆle Non Destructif par Rayonnements Ionisants (CNDRI) - INSA de Lyon -
EA 459,
– et le Centre de Recherche et d’Applications en Traitement de l’Image et du Signal
(CREATIS - UMR CNRS 5220).
Il s’agit d’une collaboration multidisciplinaire entre physiciens (IPNL, CNDRI), infor-
maticiens (CREATIS) et physiciens me´dicaux (CLB). L’objectif du projet est de pro-
poser une plateforme de simulation de la dose dans un patient virtuel dans le cadre du
traitement par hadronthe´rapie par ions carbone et protons. Nous utilisons des outils de
simulations Monte Carlo et plus pre´cise´ment le logiciel Gate qui est base´ sur le code
Geant4. De ce fait, ce projet nous a permis de nous inte´grer a` la communaute´ OpenGate
(http ://www.opengatecollaboration.org), responsable du de´veloppement d’un logiciel de
simulation d’acquisitions TEP (Tomographie par Emission de Positon) et TEMP (Tomo-
graphie d’Emission MonoPhotonique) [8]. Notre collaboration s’implique dans l’insertion
des modules de simulations pour la radiothe´rapie et l’hadronthe´rapie (ANR fGate). Enfin,
SIMCA2 s’associe au centre re´gional d’hadronthe´rapie - ETOILE (Espace de Traitement
Oncologique par Ions Le´gers dans le cadre Europe´en) [9].
L’objectif principal de cette the`se est de mesurer la dose dans des milieux homoge`nes
et he´te´roge`nes suite a` des irradiations par ions carbone et protons et de calculer cette
quantite´ a` l’aide des simulations Monte Carlo (Gate/Geant4) afin de reproduire les donne´es
expe´rimentales.
Plus spe´cifiquement, les objectifs sont :
– Ajuster notre outil de simulation Gate/Geant4 pour des applications me´dicales et
e´tudier les diffe´rents parame`tres pouvant influencer la pre´cision du calcul.
– Concevoir “un fantoˆme“ approprie´ avec diffe´rents mate´riaux de diffe´rentes densite´s
massiques. Ces mate´riaux auront des densite´s proches des he´te´roge´ne´ite´s pre´sentes
dans le corps humain.
– Choisir un de´tecteur nous permettant de mesurer avec pre´cision l’e´nergie de´pose´e
par des ions lors de leur parcours dans la matie`re en vue du controˆle qualite´ des
faisceaux cliniques.
– Re´aliser des expe´riences dans les diffe´rents centres pouvant de´livrer des faisceaux
d’ions dans le but de mesurer les proprie´te´s physiques d’une irradiation avec des
ions lourds a` diffe´rentes e´nergies (protons et ions carbone).
– E´tudier ensuite la re´ponse de ces de´tecteurs sous faisceau d’ions avec les simulations
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Monte Carlo afin de pre´dire la densite´ optique de ces derniers apre`s leur irradiation.
– Enfin, comparer les mesures obtenues par les diffe´rentes expe´riences avec les simu-
lations.
1.2 Statistiques des cancers et introduction a` l’hadron-
the´rapie
1.2.1 Statistiques des cancers
Le cancer est une maladie de´finie par la multiplication et le de´veloppement de cellules
anormales au sein d’un tissu de l’organisme. En Europe et dans le monde entier, le cancer
repre´sente un proble`me de sante´ majeur. En 2008, 12,4 millions de nouveaux cas et 7,6
millions de de´ce`s ont e´te´ constate´s [10, 11, 12]. La figure 1.1 montre une estimation des
nouveaux cas de cancers dans le monde en 2008.
Fig. 1.1 – Estimation en pourcentage du nombre de cancers dans le monde pour
diffe´rents pays et continents (valeurs extraits de http ://www.iarc.fr/).
Le cancer du poumon, en terme d’incidence et de mortalite´, est parmi les cancers les
plus fre´quents dans le monde. Des travaux ont e´te´ effectue´s pour estimer le nombre des
cancers global dans le monde pour les anne´es a` venir [13, 14, 15, 1, 16]. Le nombre de
nouveaux cas pour l’anne´e 2030 s’e´le`verait a` 26 millions de cancers par an (voir figure 1.2).
Fig. 1.2 – Nombre de cancers par an dans le monde et estimation du nombre de
nouveaux cas pour l’anne´e 2030 [1].
En France, plus particulie`rement, le cancer est devenu la premie`re cause de de´ce`s
chez l’homme (34,5% des de´ce`s) et la deuxie`me cause chez les femmes (25,2%) apre`s les
maladies cardio-vasculaires (31,7%) [17, 18]. Selon les donne´es publie´es par l’InVS (Institut
de Veille Sanitaire), les incidences du cancer en France pour l’anne´e 2002 sont pre´sente´es
dans le tableau 1.1.
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Tab. 1.1 – Incidences des cancers en France (2002), extrait de :
http ://www.invs.sante.fr/.
Hommes (97.000) Femmes (77.900)
Prostate : 29.000 Sein : 42.000
Poumon : 23.000 Coˆlon et Rectum : 16.000
Coˆlon et Rectum : 19.000 Me´lanome : 4.700
Bouche, Pharynx et Larynx : 17.000 Ovaire : 4.700
Vessie : 9.000 Ute´rus : 6.000
Poumon : 4.500
Le cancer de la prostate est le cancer le plus fre´quent chez l’homme mais pas le plus
dangereux. Les tumeurs causant le plus de de´ce`s chez l’homme sont les tumeurs de la
trache´e, des bronches et du poumon (8,1% des de´ce`s), alors que le cancer du sein domine
chez la femme et repre´sente 4,5% des de´ce`s [18]. Afin de re´duire ce pourcentage tre`s e´leve´
de mortalite´ due aux cancers, diffe´rentes mesures de pre´vention, de soins et de recherche
sont mises en place pour ame´liorer la prise en charge de cette maladie. Il existe trois
grands types de traitement du cancer : la chirurgie, la radiothe´rapie et la chimiothe´rapie.
La contribution relative de chacune de ces techniques de´pend de la nature et du stade
du cancer et l’optimisation du traitement est un ve´ritable orchestre re´unissant les trois
modalite´s de traitement.
1.2.2 Historique du traitement des cancers
La radiothe´rapie occupe une place tre`s importante dans le traitement des cancers. En
effet elle est utilise´e a` but curatif pour les cancers localise´s, ou en concomitance avec la
chimiothe´rapie, ou en adjuvant apre`s une intervention chirurgicale (cas du cancer du sein).
Elle peut aussi eˆtre mise a` profit dans les traitements palliatifs dans le cas des cancers
me´tastatiques afin d’ame´liorer la qualite´ de vie du patient (notamment pour diminuer la
douleur). De ce fait, plus de 50% des patients atteints de cancer rec¸oivent de la radiothe´-
rapie pendant leur traitement [16]. Ce pourcentage varie bien e´videment selon le type de
cancer a` traiter.
Le traitement par radiothe´rapie externe a de´bute´ dans les anne´es 1890 avec Ro¨entgen
qui a exploite´ les premiers ge´ne´rateurs a` rayons-X de faible e´nergie (de l’ordre de kilovolt
(kV)1). Elle a pour objectif de de´livrer une dose 2 suffisante a` la tumeur tout en e´pargnant
les tissus sains avoisinants. Depuis, les de´veloppements de cette technique ont permis de
prouver son efficacite´ en me´decine et surtout de re´duire le taux de complications et de
mortalite´. Ainsi dans les anne´es 1950 sont apparus des acce´le´rateurs pouvant de´livrer des
photons de haute e´nergie (de l’ordre du me´ga-volt (MV)). Les deux modes de production
des photons sont : soit les sources radioactives e´mettrices de rayons gamma, comme les
sources 60Co, soit les acce´le´rateurs line´aires d’e´lectrons qui graˆce aux rayonnements de
bremsstrahlung d’un faisceau d’e´lectrons de haute e´nergie avec une cible de tungste`ne,
produisent des photons de haute e´nergie. L’utilisation des faisceaux de photons de haute
e´nergie a permis d’e´pargner les tissus surfaciques comme la peau, et e´galement d’irradier
avec une dose ade´quate des tumeurs situe´es en profondeur dans le patient. Voici quelques
exemples d’e´volutions technologiques en radiothe´rapie externe :
1Par abus de langage et en raison du caracte`re polye´nerge´tique (spectre) des faisceaux en
radiothe´rapie par rayons-X, l’e´nergie d’un faisceau est ge´ne´ralement exprime´e par la tension
d’acce´le´ration des e´lectrons qui ont abouti a` la production des rayons-X. Ainsi une tension d’ac-
ce´le´ralion de l’ordre du kV conduit a` la production de rayons-X de l’ordre du kiloe´lectron-volt
(keV).
2La dose est de´finie comme le rapport de l’e´nergie de´pose´e par unite´ de masse. L’unite´ de la
dose est exprime´e en Gray (soit D (Gy) = E(J)
M(kg)
).
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– L’apparition des collimateurs multilames (Multi Leaf Collimator) compose´e d’un en-
semble de lames pouvant se de´placer inde´pendamment et se conformer pre´cise´ment
au volume cible.
– La radiothe´rapie par modulation d’intensite´ (RCMI ou Intensity Modulated Ra-
dioTherapy) combine´e ou non a` l’arcthe´rapie (rotation du bras de l’acce´le´rateur
pendant l’irradiation),
– L’imagerie embarque´e sur l’acce´le´rateur (Image Guided RadioTherapy), etc ...
Il reste malgre´ tout un proble`me en radiothe´rapie classique : la radiore´sistance de
certains types de cellules cance´reuses (comme les chordomes et les chondrosarcomes de la
base du craˆne). En effet, des cellules cance´reuses a` caracte`re hypoxique, c’est a` dire, tre`s
peu vascularise´es, sont moins sensibles aux rayonnements gamma ou rayons-X. Depuis
une cinquantaine d’anne´es, plusieurs essais cliniques utilisant des particules a` transfert
d’e´nergie line´¨ıque (TEL) e´leve´e, comme les neutrons et les pions [19, 20], ont e´te´ effectue´s
pour vaincre cet effet radiobiologique re´sistant. Malheureusement ces derniers se sont
re´ve´le´s inefficaces et accompagne´s d’effets tardifs se´ve`res sur les tissus sains [21] ; ils ont
donc e´te´ abandonne´s. Afin de s’affranchir des proble`mes physiques et biologiques des
traitements conventionnels, l’utilisation des particules lourdes charge´es comme les protons
et d’autres ions a e´te´ propose´e.
En 1904, Bragg a publie´ des courbes d’ionisation des particules alpha dans la matie`re
et a de´montre´ que la densite´ d’ionisations augmentait conside´rablement en fin de parcours
des ions alpha [22]. Ce profil en profondeur, appele´ pic de Bragg, est un des principaux
avantages des particules charge´es par rapport aux photons. Plus tard, des mesures de ren-
dement en profondeur des protons produits par le cyclotron de Berkeley, ont e´te´ effectue´es
par R.R. Wilson [23]. Ce dernier a observe´ une augmentation de la dose de´pose´e a` la fin
du parcours du proton et a annonce´ : ”I jumped into the almost obvious thing I could see
next : because one could hurt people with protons, one could probably help them too”
[R.R. Wilson, in : Advances in Hadrontherapy [24]]. C’est en 1954 que la naissance des
traitement des patients par protons et ions a eu lieu au LBL Berkeley (Lawrence Ber-
keley National Laboratory). Jusqu’a` la fermeture de l’acce´le´rateur en 1992, plus de 2000
patients ont e´te´ traite´s a` Berkeley [25].
L’hadronthe´rapie promet une belle ame´lioration de la radiothe´rapie, graˆce a` sa pre´ci-
sion balistique illustre´e par le pic de Bragg (protons et ions carbone) et a` l’effet biologique
relatif qui augmente en fin du parcours (comme les ions 12C, voir section 1.4.2). Les nou-
velles technologies de radiothe´rapie conventionnelle (photons, e´lectrons) sont e´galement
favorables a` l’hadronthe´rapie, avec notamment la compensation des mouvements respi-
ratoires dans le traitement des tumeurs mobiles qui pourraient be´ne´ficier de la grande
pre´cision des particules charge´es ou le controˆle du traitement en temps re´el par ima-
gerie. Les cliniciens attendent de ces techniques un gain the´rapeutique important mais
pour l’instant ce gain est difficile a` estimer et l’hadronthe´rapie reste encore une solution
comple´mentaire ou associe´e a` d’autres types de traitements.
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1.2.3 Centres d’hadronthe´rapie dans le monde et indications the´-
rapeutiques
Plusieurs centres existent dans le monde utilisant des protons ou des ions lourds pour la
the´rapie des tumeurs re´sistantes. Les centres d’hadronthe´rapie par protons sont cite´s dans
le tableau 1.2. Les centres d’hadronthe´rapie par ions carbone en Europe et en Asie sont
cite´s dans le tableau 1.3. Seuls cinq centres de the´rapie par ions carbone sont ope´rationnels,
les autres sont en cours de construction. Les japonais sont actuellement les pionniers dans
ce type de traitement puisque le premier centre a e´te´ ouvert en 1979 (Chiba).
Tab. 1.2 – Re´capitulatif des centres d’hadronthe´rapie par proton dans le monde
(http ://ptcog.web.psi.ch).
Nom Ville Pays
Proton Treatment Center at the Loma Linda
University
Loma Linda - Californie E´tats-Unis
MD Anderson Houston E´tats-Unis
University of Florida Proton Therapy Institute Jacksonville E´tats-Unis
Massachusetts General Hospital Proton The-
rapy Center (NPTC-MGH)
Boston E´tats-Unis
ProCure Proton Therapy Center Oklahoma City Oklahoma City E´tats-Unis
Roberts Proton Therapy Center Philadelphie E´tats-Unis
Centre de protonthe´rapie de l’Institut Curie Orsay France
Centre Antoine Lacassagne Nice France
Paul Scherrer Institut (PSI) Villigen Suisse
Proton Medical Research Center University of
Tsukuba
Tsukuba Japon
Proton Beam Therapy at Shizuoka Cancer Cen-
ter
Shizuoka Japon
Wakasa-wan Energy Research Center Tsuruga Japon
Institute for Theoretical and Experimental Phy-
sics (ITEP)
Moscow Russie
Institute of Nuclear Physics (LINPh) St. Petersburgh Russie
Proton Therapy Center in Dubna Dubna Russie
Hahn-Meitner Institute (HMI) Berlin Allemagne
Rinecker Proton Therapy Center (RPTC) Munich Allemagne
Wanjie Proton Therapy Center Zibo Chine
Catana Proton Therapy Facility (INFN-LNS) Catane Italie
The Svedberg Laboratory (TSL) Uppsala Sue`de
Douglas Cyclotron Clatterbridge Royaume -Uni
Proton Cancer Therapy at the TRIUMF cyclo-
tron
Vancouver Canada
L’hadronthe´rapie est donc de´die´e aux tumeurs difficilement ope´rables, en re´section
incomple`te et aux tumeurs radiore´sistantes. Les indications principales identifie´es dans la
litte´rature sont les suivantes (extrait du rapport de la Haute Autorite´ de Sante´ du fe´vrier
2010) :
– Carcinomes ade´no¨ıdes kystiques (teˆte et cou) ;
– Tumeurs des sinus de la face et des glandes salivaires (teˆte et cou) ;
1Centres ope´rationnels.
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Tab. 1.3 – Re´capitulatif des centres d’hadronthe´rapie par ions carbone en Europe
et Asie (http ://ptcog.web.psi.ch). La note [1] indique les centres actuellement
ope´rationnels.
Nom Pays
Hyogo Ion Beam Medical Center (HIBMC)1 Japon
Heavy Ion Medical Accelerator in Chiba (NIRS-HIMAC)1 Japon
Gunma university Heavy Ion Medical Center (GHMC) 1 Japon
Shanghai Chine
Gesellschaft fu¨r Schwerionenforschung (GSI)1 Allemagne
Heidelberger Ionenstrahlen-Therapie (HIT)1 Allemagne
National Center of Oncological Adrotherapy (CNAO) Italie
Espace de Traitement Oncologique par Ions Le´gers dans le
cadre Europe´en (ETOILE)
France
MedAustron Austrian Ion Therapy Autriche
PTC Marburg Allemagne
NRoCK Kiel Allemagne
– Me´lanome muqueux ;
– Chordomes et chondrosarcomes de la base du craˆne ;
– Sarcomes du squelette axial et des tissus mous, non re´se´cables ou en re´section in-
comple`te (teˆte et cou) ;
– Re´cidives locales non re´se´cables des cancers du rectum ;
– He´patocarcinomes de grande taille (diame`tre supe´rieur a` 4-5cm) (Cancer du foie) ;
– Me´lanomes choro¨ıdes et tumeurs oculaires ;
– Tumeurs de la prostate ;
– Tumeurs du col de l’ute´rus ;
– Tumeurs pulmonaires non a` petites cellules (de stade I) ;
– Tumeurs pe´diatriques.
En 2010, nous comptons, dans le monde, 78 275 patients qui ont rec¸u au moins un
traitement par hadronthe´rapie dont 67 097 patients traite´s par protonthe´rapie et 7151
traite´s par ions carbone (essentiellement au Japon).
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1.3 Rappels sur les interactions ions lourds-matie`re
Les particules charge´es, lorsqu’elles traversent un milieu donne´, perdent leur e´nergie
le long de la trajectoire suite a` plusieurs interactions. Ces interactions ralentissent la
pe´ne´tration de la particule dans la cible. Ils existent plusieurs modes d’interactions des
ions avec la matie`re :
– Les collisions e´lastiques (avec les noyaux des atomes de la cible),
– Les collisions ine´lastiques nucle´aires (conduisant a` la fragmentation des ions)
– Les collisions ine´lastiques e´lectroniques (avec les e´lectrons des atomes de la cible).
Dans la gamme d’e´nergie utilise´e pour l’hadronthe´rapie (50 a` 500 MeV/u) la perte
d’e´nergie est domine´e par le processus de collision ine´lastique e´lectronique [26, 27]. Les col-
lisions nucle´aires contribuent dans certains cas a` la cre´ation de fragments. Ces fragments,
e´mis a` haute e´nergie, pre´sentent un avantage et un inconve´nient pour des applications
me´dicales. L’inconve´nient vient du fait que l’e´nergie de´pose´e par ces fragments de´te´riore
la qualite´ du pic de Bragg surtout en aval (queue du pic de Bragg). Les tissus sains situe´s
en arrie`re de la cible peuvent ainsi recevoir de la dose inutilement. En revanche, certains
fragments ayant une caracte´ristique e´mettrice β+ peuvent eˆtre exploite´s dans l’inte´reˆt du
controˆle de la localisation de la dose dans le patient (voir section 1.4.1). Cet aspect ne
sera pas e´tudie´ dans cette the`se.
Les collisions e´lectroniques constituent le processus dominant pour la perte d’e´nergie
des particules. En effet, lors d’une collision, la particule ce`de une quantite´ de son e´nergie
a` l’atome. Cette perte d’e´nergie se traduit soit par l’ionisation (un e´lectron est e´jecte´ du
corte`ge e´lectronique), soit par excitation (un e´lectron est de´place´ a` une couche supe´rieure
dans le corte`ge e´lectronique).
En ge´ne´ral, la quantite´ d’e´nergie transfe´re´e par chaque collision est tre`s faible par
rapport a` l’e´nergie totale de la particule incidente. La perte d’e´nergie moyenne est une
quantite´ ge´ne´ralement appele´e pouvoir d’arreˆt ou simplement dE/dx est calcule´e par la
relation de Bethe-Bloch avec des corrections quantiques. La formule de pouvoir d’arreˆt


















– re, le rayon de l’e´lectron = 2.817×10−13 cm,
– mec2, l’e´nergie de l’e´lectron,
– Na, le nombre d’Avogadro = 6.022×1023 mole−1,
– ρ, la densite´ du milieu absorbant,
– A, la masse atomique du mate´riau absorbant,
– Z, le nume´ro atomique du mate´riau absorbant,
– z, la charge de la particule,
– β = v/c de la particule incidente
– I, le potentiel d’ionisation moyen,
– v, la vitesse de la particule,
– Wmax, l’e´nergie maximale transfe´re´e a` un e´lectron en une collision,
– γ = 1√
1−β2 ,
– δ, C sont des facteurs de corrections explique´s dans le chapitre suivant.
Pour re´sumer, voici quelques observations concernant la relation de Bethe-Bloch :
– Le pouvoir d’arreˆt est proportionnel a` 1/v2 et donc plus la vitesse de l’ion incident
diminue plus la perte d’e´nergie par unite´ de longueur augmente.
– Le pouvoir d’arreˆt est proportionnel a` z2 et donc a` meˆme e´nergie incidente, les ions
carbone de´posent toute leur e´nergie avant les protons.
– Le pouvoir d’arreˆt est proportionnel a` la densite´ d’e´lectrons du milieu et donc plus
le milieu est dense, plus les particules sont arreˆte´s rapidement.
Enfin, une quantite´ importante souvent utilise´e dans le domaine me´dical est le transfert
d’e´nergie line´¨ıque ou TEL. Cette quantite´ est tre`s lie´e a` la perte d’e´nergie dE/dx. Le TEL,
exprime´e aussi en keV/µm, de´crit la quantite´ d’e´nergie transfe´re´e au milieu avoisinant la
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trace de la particule par unite´ de longueur alors que le pouvoir d’arreˆt dE/dx de´crit la
perte d’e´nergie de la particule par unite´ de longueur. La diffe´rence subtile est due a` la
de´finition du “milieu avoisinant“. Supposons que ce milieu soit sche´matise´ par un cylindre
autour de la trace de la particule (voir figure 1.3 pour illustration). Dans le cas ou` ce
cylindre a un faible rayon (r), la diffe´rence entre les deux quantite´s persiste. Par contre,
si ce cylindre posse`de un rayon infini (R), les deux quantite´s sont e´gales [28].
Fig. 1.3 – Sche´mas d’illustrations pour la prise en compte du calcul du TEL. En
haut, nous conside´rons un petit rayon (r) du cylindre et donc le TEL ne prend
pas en compte les e´lectrons secondaires qui vont de´poser leur e´nergie en dehors
du cylindre. En bas, le cylindre posse`de un rayon assez e´leve´ (R) et donc nous
pouvons faire l’approximation que TEL = dE/dx.
1.4 Inte´reˆts physique et biologique des traitements par
hadronthe´rapie
Les avantages de l’hadronthe´rapie par rapport a` la radiothe´rapie conventionnelle par
photon sont les suivants :
1. L’excellente proprie´te´ physique des ions se traduisant par le pic de Bragg est l’une
des premie`res motivations pour l’utilisation de particules dans le domaine me´dical.
Ceci permet, graˆce a` la forte densite´ d’e´nergie de´pose´e en fin de parcours, de de´-
truire les cellules tumorales tout en e´pargnant les cellules saines late´ralement et en
profondeur.
2. La capacite´ de produire facilement des faisceaux focalise´s avec balayage (pencil
beam scanning) a` diffe´rentes profondeurs de manie`re a` optimiser avec pre´cision la
cible a` irradier.
3. L’effet biologique plus important pour les ions carbone est l’avantage principal par
rapport aux protons.
Nous allons de´tailler un peu plus ces trois points pour mieux comprendre l’origine et les
effets de ces proprie´te´s.
1.4.1 Inte´reˆts physiques
La proprie´te´ physique des protons et des ions carbone est de´termine´e par la perte
d’e´nergie de ces deux particules dans la matie`re. La premie`re des caracte´ristiques, cite´e
pre´ce´demment, ne de´montre pas l’avantage des ions carbone relativement aux protons.
La figure 1.4 montre la dose relative en fonction de la profondeur pour des protons
de 135 MeV et des ions 12C de 254 et 300 MeV/u ainsi que des photons a` 18 MV. Nous
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Fig. 1.4 – Dose relative a` l’entre´e en fonction de la profondeur dans l’eau pour
des faisceaux de photons (18 MV), protons (135 MeV) et ions carbone (254 et 300
MeV/u) (extrait de [2]).
pouvons remarquer une diffe´rence de l’allure du profil de Bragg marque´ par l’e´largissement
longitudinal plus e´leve´ pour les protons que pour les 12C. De plus, la diffusion late´rale
est 3 fois moins e´leve´e en 12C qu’en proton [29]. La largeur du pic en proton et en ions
carbone doit eˆtre prise en compte pour le balayage de la tumeur. En revanche, les ions
carbone pre´sentent une queue de fragmentation assez importante dans la distribution de
la dose (voir cercle rouge dans figure 1.4) derrie`re le maximum du pic de Bragg. Cette
dose, pouvant s’e´lever jusqu’a` 20% de la dose a` l’entre´e, atteint de´favorablement les tissus
sains en aval de la tumeur cible. Cette fragmentation est surtout pre´sente dans le cas de
traitements par des faisceaux d’ions plus lourds que les protons. Cependant cet inconve´-
nient a e´te´ mis a` profit par les syste`mes de controˆle de qualite´ pour les traitements en
ions carbone [30]. En effet, l’e´mission de certains fragments comme les carbones 10 et 11
et l’oxyge`ne 15 qui sont des e´metteurs β+ permet d’effectuer un controˆle en ligne. Ces
e´metteurs β+ pre´sentent un maximum d’activite´ juste avant le maximum du pic de Bragg.
La de´tection des gammas issus de la re´action e− - e+ par une came´ra TEP (Tomographie
par Emission de Positrons) permet alors de controˆler avec une pre´cision millime´trique 3
la position du pic du Bragg et donc la localisation de la dose dans le patient. La premie`re
utilisation de cette technique a e´te´ propose´e par Enghardt et Parodi en 2000 pour le projet
pilote du GSI [31, 32].
Pour les ions carbones et protons, un seul profil de pic de Bragg ne suffit pas a` irradier
l’inte´gralite´ de la tumeur. Pour avoir une dose homoge`ne couvrant la totalite´ de la tumeur il
faut appliquer plusieurs pics de Bragg a` plusieurs e´nergies, afin que l’e´nergie soit de´pose´e
a` des profondeurs diffe´rentes dans le corps du patient. Une ponde´ration des diffe´rents
faisceaux est effectue´ de manie`re a` avoir une dose homoge`ne le long de la tumeur cible.
Ce pic de Bragg e´tale´ est de´nomme´ dans la litte´rature par l’acronyme SOBP (Spread Out
Bragg Peak).
Pour l’instant nous avons e´voque´ les proble`mes lie´s a` la dose physique. Dans la partie
qui suit nous allons e´voquer l’inte´reˆt des ions carbone par rapport aux protons en terme
de dose biologique et d’efficacite´ sur les cellules tumorales.
1.4.2 Inte´reˆts biologiques
La ve´ritable cible de l’irradiation est l’ADN situe´ dans le noyau cellulaire. L’ADN,
caracte´rise´ par une double he´lice, subit des cassures simple brin ou double brin selon
3Les positons ont un parcours moyen de l’ordre de ∼3 mm dans l’eau.
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les caracte´ristiques de l’irradiation. Or l’ADN posse`de plusieurs syste`mes de re´paration a`
efficacite´ variable, et peut restituer les brins endommage´s. En ge´ne´ral, les irradiations de
re´fe´rence par photons X induisent beaucoup de dommages simple brin (qui sont facilement
re´parables) au sein de l’ADN (2000 cassures / cellule / unite´ de dose) et peu de dommages
double brin (40 cassures / cellule / unite´ de dose) [33]. Dans le cadre d’irradiation par
particules a` haut TEL, les cellules sont expose´es a` des doses locales e´leve´es (a` l’e´chelle
du nanome`tre e´quivalent a` la taille de l’ADN) et les dommages deviennent concentre´s sur
cette zone rendant la re´paration des le´sions de l’ADN difficile. C’est ainsi que l’on de´finit
l’efficacite´ biologique relative (EBR) d’un type de traitement comme e´tant le rapport de
la dose du rayonnement de re´fe´rence (les photons du Cobalt 60) a` celle du rayonnement
utilise´ pour obtenir le meˆme effet (EBR = Dref / Dparticule) [34, 35].
Lorsque les valeurs de l’EBR est supe´rieur a` 1, la dose devient plus efficace que pour
les irradiations en photons. Les valeurs e´leve´es de l’EBR co¨ıncident avec le maximum du
pic de Bragg. En effet, plusieurs mesures sur des cellules diffe´rentes ont e´te´ effectue´es avec
des particules a` TEL e´leve´e (> 20 keV/µm) et ont re´ve´le´ des valeurs d’EBR plus grande
que 1 (valeur qui correspond a` des irradiations en photons). Cette valeur de 20 keV/µm
peut eˆtre trouve´e dans les derniers centime`tres du parcours des ions carbone. La valeur
reste infe´rieure a` 15 keV/µm sur le plateau avant le pic de Bragg, et les dommages sont
re´parables. Les valeurs de TEL pour des protons et des ions carbones sont montre´es dans
le tableau 1.4 [29]. Les e´nergies de ces deux particules correspondent a` un parcours de 262
mm dans l’eau. Nous remarquons une diffe´rence de la valeur de TEL conside´rable pour les
ions carbones surtout a` 5 mm du maximum du pic de Bragg (23 fois plus que les protons).
Tab. 1.4 – Variation de la valeur de TEL en profondeur pour les protons et les
ions carbone. L’e´nergie dans la deuxie`me colonne correspond a` un parcours de




Parcours = 262 mm







1H+ 200 0.5 0.8 4.8
12C6+ 390 11 17 112
La figure 1.5 montre les variations en profondeur du de´poˆt d’e´nergie physique (en vert)
et biologique (EBR, en rouge) d’un faisceau module´ d’ions 12C de 290 MeV/u. La courbe
en pointille´s rouge montre l’effet biologique relatif avec l’impre´cision sur la valeur d’EBR.
La dose totale 4, exprime´e en Grays e´quivalents, est la contribution de l’EBR multiplie´e
par la dose physique module´e de manie`re a` obtenir une dose biologique homoge`ne au
niveau de la tumeur.
Pour conclure, l’EBR de´pend de la position le long du parcours des ions. Donc, pour
obtenir une dose constante ou un SOBP plat sur la tumeur cible, il faut avoir une dose
physique (sans la prise en compte de l’EBR) non uniforme [29, 3]. L’EBR est donc la
combinaison des effets physiques, de´termine´s par la densite´ d’ionisation de la particule
d’irradiation, et des effets biologiques, de´termine´s par la capacite´ de re´paration de l’ADN
des cellules.
4Avec la dose totale qui est e´gale a` : Dtotal (GyE) = EBR × Dphysique (Gy).
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Fig. 1.5 – Profil de de´poˆt d’e´nergie d’un faisceau d’ion 12C de 290 MeV/u avec
un SOBP de 6 cm et une valeur maximale d’EBR de 3.0. L’erreur estime´e sur la
valeur de EBR est illustre´e par les bandes (entre 2.5 et 3.5) ainsi que l’effet sur la
dose biologique (Figure extraite de Paganetti et al [3]).
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1.5 Techniques de de´livrance des faisceaux d’ions : dif-
fusion passive et balayage actif
Les deux modalite´s de de´livrance de faisceau en hadronthe´rapie disponibles a` ce jour
sont : la diffusion passive et le Pencil Beam Scanning (PBS).
1.5.1 Diffusion passive
Le diffusion passive consiste a` de´livrer un faisceau ponctuel, e´largi par l’interme´diaire
d’un dispositif diffuseur afin d’obtenir un champ large. Cette technique posse`de deux
modes d’installation, simple diffuseur pour des petits champs d’irradiation (radiochirurgie)
et double diffuseur pour de larges champs d’irradiation. Une roue d’aluminium module le
parcours des ions en profondeur, appele´e “Range Modulator Wheel” (voir figure 1.6), et
un re´ducteur de parcours “Range Filter”, repre´sente´ par plusieurs couches de plomb de
diffe´rentes e´paisseurs donne la position du pic de Bragg distal en profondeur. Ces deux
e´le´ments se trouvent dans le banc d’irradiation5 et permettent de produire le faisceau
e´tale´ [36].
Fig. 1.6 – Figure d’une roue modulatrice qui permet d’e´taler le faisceau (extrait
du http ://www.oncolink.org).
Entre la sortie du banc d’irradiation et le patient, un collimateur personnalise´ a` l’ana-
tomie du patient est utilise´ pour de´finir la forme late´rale du champ. Le collimateur est
ge´ne´ralement fabrique´ en cuivre ou en laiton (voir figure 1.7). Un compensateur, en acry-
lique ou en cire (voir figure 1.8), de´termine le plan distal du faisceau prenant en compte
l’inhomoge´ne´ite´ de la surface du patient et des tissus traverse´s. Ceci adapte les parcours
des particules selon la forme de la tumeur. Ces deux e´le´ments sont spe´cifiques a` la mor-
phologie du patient et de la tumeur a` traiter.
La figure 1.9 illustre les diffe´rents e´le´ments du banc d’irradiation pour la technique
passive. Le fait d’avoir tous ces dispositifs pour avoir une intensite´ de faisceau donne´e
requiert l’augmentation du courant du faisceau a` l’entre´e du banc d’irradiation. L’efficacite´
du syste`me de diffusion passive est variable et de´pend du mate´riaux et de la ge´ome´trie de
l’installation. Elle est de l’ordre de 45% au MGH [37].
1.5.2 Balayage actif de faisceau e´troit (PBS)
La technique PBS est une des modalite´s de traitement dite active. Elle utilise la charge
du proton pour balayer la zone d’inte´reˆt, selon un plan perpendiculaire a` l’axe du faisceau a`
l’aide de bobines magne´tiques horizontales et verticales. La figure 1.10 illustre la technique
5Le banc d’irradiation est une partie de la ligne de faisceau qui permet de changer les ca-
racte´ristique du faisceau de de´part. Il est situe´ apre`s la fin de la partie acce´le´ratrice et contient
plusieurs e´le´ments comme le compensateur, les filtres ou modulateurs de parcours etc...
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Fig. 1.7 – Figure d’un collimateur qui sert a` de´terminer le champ du faisceau
(extrait du http ://www.oncolink.org).
Fig. 1.8 – Figure d’un compensateur qui sert a` de´terminer les diffe´rents profon-
deurs selon la forme de la tumeur (extrait http ://www.oncolink.org).
d’irradiation active. Le parcours des ions dans le patient est ajuste´ par une modulation
en e´nergie. L’homoge´ne´ite´ et la conformation de la dose a` la tumeur sont obtenues a`
l’aide d’une optimisation mathe´matique et d’une ponde´ration de chaque faisceau point.
L’avantage de cette technique est que nous avons peu d’e´le´ments diffusants dans le banc
d’irradiation et donc une perte moins importante qu’en technique passive.
La figure 1.11 montre la comparaison de deux techniques de de´livrance du faisceau. La
zone en rouge correspond a` la dose maximale de´livre´e a` la tumeur, la ligne jaune de´finit le
contour de la tumeur cible a` irradier. Nous remarquons que, pour un champ d’irradiation
(voir figure 1.11 en haut), la dose est plus conforme a` la tumeur et la dose a` l’entre´e est
moindre avec la technique active qu’avec la technique passive. Quelle que soit la technique
choisie, la conformation de la dose a` la tumeur ne peut eˆtre ame´liore´e qu’en de´livrant
plusieurs champs (au moins deux incidences) pour e´pargner au mieux les tissus voisins
(voir figure 1.11 en bas). Rappelons que ∼60.000 patients ont e´te´ traite´s dans le monde
avec une technique passive et ∼1000 seulement ont e´te´ traite´s par une technique active
(chiffres communique´s par T. Lomax : ESTRO 2009). Les diffe´rentes maitrises, a` l’heure
actuelle, des deux techniques sont pre´sente´es dans le tableau 1.5.
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Fig. 1.9 – Image illustrant la technique de diffusion passive avec les e´le´ments
composants le banc d’irradiation.
Fig. 1.10 – Image illustrant la technique active (PBS).
Fig. 1.11 – Comparaison des distributions de dose d’une simulation sur un sar-
come pour les techniques de traitement active et passive (extrait de la confe´rence
ESTRO-2009 (T. Lomax)).
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Tab. 1.5 – Avantages et inconve´nients des deux techniques de de´livrance de fais-
ceau de protons, active / passive.
Diffusion passive Balayage actif
Maturite´ de la Technologie + -
organes en mouvements + -
compensateur et modulateur - +
Dose inte´grale - +
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1.6 Algorithmes de calcul de dose pour les ions
Le passage du traitement conventionnel a` l’utilisation des particules lourdes charge´es
doit eˆtre accompagne´es par un controˆle tre`s pre´cis de la distribution de la dose dans le
patient. Il est utile de rappeler le de´roulement d’un traitement en radiothe´rapie. La fi-
gure 1.12 de´crit les diffe´rentes e´tapes a` suivre avant de commencer le traitement d’un
patient. Apre`s la prise en charge me´dico-administrative (dossier et prise de rendez-vous),
le patient effectue un examen d’imagerie scanner 3D pour localiser la tumeur cible. En-
suite, le contourage de la tumeur cible ainsi que les organes a` risque sont effectue´s par le
radiothe´rapeute (e´ventuellement en collaboration avec d’autres spe´cialistes tels que les ra-
diologues et chirurgiens). Ces images scanner sont transfe´re´es sur une console permettant
l’e´laboration et l’optimisation de la balistique ainsi que le calcul de la distribution spatiale
de la dose dans le patient a` l’aide d’un syste`me de planification de traitement ou TPS
pour “Treatment Planing System”. Au final, les donne´es sont transfe´re´es a` la machine de
traitement a` l’aide d’un syste`me d’enregistrement et de ve´rification des donne´es avec un
controˆle des accessoires (contentions, collimateurs etc...) et des faisceaux avant de lancer
l’irradiation.
Fig. 1.12 – Re´sume´ de la chaˆıne de passage du patient avant le traitement.
La plupart des syste`mes de ve´rification de la dose de´livre´e aux patients et des TPS
sont de´veloppe´s au sein de chacun des centres de traitement. Le tableau 1.6 cite diffe´rents
TPS utilise´ actuellement pour les traitements des patients.
La qualite´ d’un syste`me de planification de traitement va de´pendre du type d’algo-
rithme utilise´. Les algorithmes les plus connus sont les algorithmes de calcul de dose qui
ge´ne`rent la dose en un point donne´ dans le patient en prenant en compte le patient et
les caracte´ristiques de la source. Il existe deux principaux types d’algorithmes utilise´s en
routine clinique pour le calcul de dose dans les TPS (cite´s dans le tableau 1.6) : “Ray
Tracing” et “Pencil Beam”. Ils sont base´s sur des me´thodes de calcul analytiques permet-
tant de calculer une distribution de la dose qui s’approche de la re´alite´ qui ne peut eˆtre
obtenue que par la me´thode Monte Carlo. Cette dernie`re commence a` prendre place en
routine clinique comme syste`me de ve´rification de calcul des algorithmes existants.
1.6.1 Ray Tracing
L’algorithme“Ray Tracing”, appele´ aussi “Broad Beam”, utilise des fonctions de distri-
bution pour repre´senter les particules en question. Le calcul de la dose en un point P dans
le patient est obtenu a` partir des donne´es mesure´es ou calcule´es analytiquement. En effet,
la distance du point P par rapport a` la source est calcule´e a` partir de l’e´paisseur e´quiva-
lente eau traverse´e jusqu’a` ce point. L’e´paisseur e´quivalente eau est de´termine´ a` partir du
scanner tomodensitome´trique afin d’obtenir l’information sur les tissus traverse´s.
Plusieurs auteurs ont montre´ que l’utilisation de l’algorithme “Ray Tracing” donne des
re´sultats pre´cis si le milieu ne contient pas une ge´ome´trie complexe [38, 39]. En effet, cet
algorithme ne mode´lise pas parfaitement les effets d’he´te´roge´ne´ite´s [40]. Cette technique
ne´glige e´galement les diffusions multiples des ions et donc cela peut induire des sur-dosages
ou des sous-dosages dans la tumeur. En revanche, cette me´thode de calcul reste la plus
simple, la plus rapide et est relativement efficace.
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Tab. 1.6 – Syste`mes de planification des traitements (TPS) utilise´s dans les diffe´-
rents centres de traitements dans le monde.
Anne´e Centres de traitement Nom du TPS
1979 LBL LBL system
1980 MGH EYEPLAN
1990 MGH V-Treat (AXIOM)
1991 PSI PSI system
1980 Nice/CAL EYEPLAN
1994 Orsay/Curie ISIS
1995 DKFZ/Royal Marsden VoxelPlan/ProxelPlan
1997 LLUMC/PerMedics OptiRad 3D
1998 Tsukuba Hitachi system






2002 MDS Nordion Helax-TMS
2002 CMS/Mitsubishi FOCUS/M
200 ? DosiSoft TPS Isogray
1.6.2 Pencil Beam
L’effet de la diffusion multiple des particules a e´te´ re´solue en utilisant l’algorithme
appele´ “Pencil Beam”. Plusieurs auteurs ont e´tudie´ cet algorithme et ont compare´ les
re´sultats avec la me´thode Monte Carlo [39, 41]. Il permet de de´composer le faisceau initial
en des faisceaux e´le´mentaires de section infinite´simale. La dose en un point P dans le
patient est calcule´e par la sommation des contributions des diffe´rents faisceaux diffe´rentiels
qui entourent ce point. Ces faisceaux diffe´rentiels (Differencial Pencil Beams) peuvent eˆtre
obtenus par un calcul analytique ou utilisant une me´thode Monte Carlo. La distribution
de la dose utilise une composante centrale en fonction de la profondeur traverse´e et une
composante radiale pour prendre en compte la diffusion multiple.
Les re´sultats de calcul de la distribution de la dose ont montre´ un tre`s bon accord avec
les simulations Monte Carlo [42]. La pre´diction des effets de la diffusion multiple est bien
prise en compte contrairement a` l’algorithme de calcul conventionnel “Ray Tracing”. Cette
me´thode de calcul “Pencil Beam” est actuellement la plus utilise´e en routine clinique.
1.6.3 Monte Carlo : codes existants pour les applications me´di-
cales
Jusqu’a` maintenant les syste`mes de planification de traitement sont base´s sur des
algorithmes de calcul de dose analytique. Re´cemment, plusieurs e´tudes ont e´te´ effectue´es
pour ame´liorer la de´termination de la distribution de la dose de´pose´e dans le patient en
utilisant la me´thode de calcul Monte Carlo [37, 43]. Cette me´thode de calcul a toujours
e´te´ conside´re´e comme la plus performante, mais le temps de calcul reste trop long pour
des applications cliniques. Ne´anmoins, comme la puissance de calcul devient de plus en
plus accessible, nous commenc¸ons a` voir le de´veloppement des codes Monte Carlo pour
les syste`mes de planification de traitement.
Actuellement, les applications Monte Carlo dans le domaine me´dical incluent prin-
cipalement les interactions e´lectrons et photons et leur transport dans la matie`re. Les
codes les plus utilise´s en radiothe´rapie conventionnelle sont EGS (Electron Gamma Sho-
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wer) [44, 45] de´veloppe´ au National Research Council of Canada (NRCC) et PENELOPE
(PEnetration and Energy Loss Of Positrons and Electrons) [46] de´veloppe´ a` l’universite´ de
Barcelone. Dans les anne´es 2000 Kawrakow et al ont apporte´ quelques ame´liorations sur le
code EGS qui est maintenant appele´ EGSnrc [47]. Cependant, ces deux codes ne traitent
pas les interactions hadroniques. En revanche, d’autres outils comme : FLUKA, MCNP,
SHIELD-HIT, GEANT4 et PHITS, ont montre´ leur potentiel pour des applications en
hadronthe´rapie.
FLUKA L’outil FLUKA (FLUktuierende KAskade), de´veloppe´ au CERN en langage
Fortran, permet de simuler le transport des particules dans la matie`re [48, 49]. Il a e´te´
utilise´, dans les anne´es 1962-1978, pour e´valuer les performances des cristaux NaI comme
calorime`tres pour les hadrons [50]. A. Ferrari et A. Fasso` ont ensuite transforme´ FLUKA
d’un code de´die´ a` la physiques de hautes-e´nergies exploite´e essentiellement pour la ra-
dioprotection en un code qui permet de simuler plusieurs types de particules et leurs
interactions avec une large gamme d’e´nergies possibles. En effet, il peut traiter les interac-
tions : hadron-hadron, hadron-noyau, neutrino et e´lectromagne´tiques jusqu’a` une e´nergie
de 1000 TeV. Il permet aussi de simuler des ge´ome´tries voxelise´es 6 issues d’images CT
(Computed Tomography). Cet outil a e´te´ utilise´ par plusieurs auteurs pour le calcul de la
dose et la distribution des e´metteurs de positons par les processus de fragmentation [30].
MCNP Le code Monte Carlo N-Particle “MCNP” est utilise´ pour simuler des processus
nucle´aires [51]. Il contient des librairies base´es sur des donne´es pour simuler les interactions
basses e´nergies des neutrons, photons et e´lectrons. Il est de´veloppe´ par le Laboratoire
national de Los Alamos qui reste de´tenteur du code source. Ses domaines d’application
sont tre`s varie´s, que ce soit pour la radioprotection, la dosime´trie, l’imagerie me´dicale,
l’instrumentation, les calculs de re´acteurs ou toute autre installation nucle´aire. En 1994
une nouvelle version appele´ MCNPX est apparue, en rajoutant la possibilite´ d’utilisation
de ce code pour d’autres particules et ions le´gers.
PHITS Un autre outil pour le transport des particules et les ions lourds est appele´
PHITS (Particle and Heavy Ion Transport code System) [52]. Il est capable de simuler
les interactions : hadron-noyau jusqu’a` 200 GeV, collision noyau-noyau de 10 MeV/u a`
100 GeV/u, simulation des ions lourds et tous hadrons et neutrons a` basse e´nergie jusqu’a`
10 eV, de meˆme pour les leptons. De nouvelles fonctions ont e´te´ ajoute´es pour l’analyse
de la distribution de la dose pour la the´rapie par ions carbone. Plusieurs e´tudes ont e´te´
effectue´es pour montrer l’utilite´ de ce code pour les simulations en hadronthe´rapie [53, 54].
Ce code, a permis notamment de simuler la ligne de faisceau de´die´e a` la the´rapie par ions
carbone HIMAC au Japon.
SHIELD-HIT L’outil Monte Carlo appele´ SHIELD-HIT (Heavy Ion Transport) de´-
veloppe´ en Allemagne est de´die´ aux simulations du passage des protons et ions lourds
dans la matie`re [55]. A l’origine, l’outil appele´ SHIELD permet de simuler les interactions
des hadrons et noyaux atomiques dans des cibles complexes dans le domaine d’e´nergie qui
va de 1 MeV/u jusqu’a` 1 TeV/u. Depuis la version SHIELD-HIT, ce dernier a e´te´ utilise´
pour la the´rapie par ions. L’ame´lioration majeure de ce code concerne essentiellement la
prise en compte des fluctuations de la perte d’e´nergie et la diffusion Coulombienne mul-
tiple (Multiple Coulomb Scattering) des particules charge´es. Le de´poˆt d’e´nergie le long du
passage des particules et les processus de fragmentations nucle´aires sont bien reproduits
par rapport aux mesures effectue´es au GSI (Allemagne) et HIMAC (Japon) [56, 57, 58].
Geant4 Le dernier code Monte Carlo pre´sente´ est Geant4 (GEometry ANd Tracking).
Il est developpe´e par le CERN avec une collaboration internationale de physiciens et
d’inge´nieurs. Ce code est a` l’origine de´die´ a` la physique des hautes e´nergies. Il a e´te´ utilise´
6Le voxel est utilise´ pour la repre´sentation d’espaces 3D, en physique ou en imagerie me´dicale
3D (Scanner CT, IRM ... etc, extrait de http ://fr.wikipedia.org/).
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re´cemment pour des applications en radiothe´rapie [37, 59] et me´decine nucle´aire comme
dans le logiciel GATE base´ sur Geant4 [8].
En effet, depuis plusieurs anne´es, la communaute´ OpenGATE de´veloppe un logiciel
pour les simulations en me´decine nucle´aire appele´ “GATE” [60, 61]. Ce logiciel e´tait de´die´
au de´but aux les simulations des scanners TEP (Tomographie par Emissions de Posi-
trons) et SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography) ou la tomographie
par e´mission monophotonique. Cette collaboration s’est e´tendue aujourd’hui pour couvrir
d’autres applications me´dicales comme la radiothe´rapie conventionnelle [59, 62], l’hadron-
the´rapie [63, 37] et la curiethe´rapie [64].
1.6.4 Organisation du manuscrit
Ce manuscrit est divise´ en trois parties :
1. Dans le chapitre suivant, nous allons e´tudier l’influence des parame`tres Geant4 sur
la distribution de la dose spatiale afin d’avoir une simulation pre´cise de la dose
de´pose´e dans le patient.
2. La deuxie`me partie concerne les diffe´rentes expe´riences effectue´es et les protocoles
d’irradiation choisis (configurations de fantoˆmes, de´tecteurs).
3. Enfin, nous e´tudierons la re´ponse des de´tecteurs choisis (films radiochromique) dans
la troisie`me partie pour les irradiations en ions carbone et protons. Nous de´crirons
notre mode`le de pre´diction de la re´ponse des de´tecteurs, appele´ RADIS (RAdio-
chromic film Dosimetry for Ions using Simulations).
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Chapitre2
Simulations Monte Carlo avec
Gate/Geant4 pour le de´poˆt de dose en
hadronthe´rapie
2.1 Introduction
Nous avons utilise´ dans cette the`se le logiciel Gate base´ sur l’outil Geant4 [60, 61].
Depuis plusieurs anne´es, la collaboration OpenGATE de´veloppe un logiciel pour les simu-
lations en me´decine nucle´aire appele´ “GATE”. Ce logiciel est de´die´ pour les simulations
de Tomographie par Emissions de Positons (TEP) et la Tomographie d’Emission Mono-
Photonique (TEMP ou SPECT). Depuis, cette collaboration s’est e´tendue a` d’autres ap-
plications me´dicales comme la radiothe´rapie conventionnelle [59, 65, 62] et l’hadronthe´ra-
pie [63, 66, 67].
Cette plate-forme de simulation a` usage me´dical pre´sente un avantage majeur : sa
facilite´ d’utilisation graˆce a` de simples macros, c’est a` dire texte de remplacement d’un code
sophistique´. Par conse´quent, l’apprentissage de ce logiciel est rapide pour les nouveaux
utilisateurs. Dans l’exemple montre´ ci-dessous nous avons cre´e´ un “monde” constitue´ d’air
de 200×200×200 cm3 en volume contenant une boˆıte d’eau de 3×3×30 cm3. Ensuite nous
avons de´fini la taille du faisceau, sa position par rapport au monde et le type de particule
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Dans ce chapitre, nous allons e´voquer les e´tapes suivantes :
– Les mode`les physiques de Geant4,
– L’influence du potentiel d’ionisation sur le parcours des ions,
– Les parame`tres essentiels de Geant4 et leur roˆle dans la simulation,
– La me´thode et les crite`res utilise´s pour le choix des parame`tres,
– Les nouvelles options introduites dans la nouvelle version de Geant4.
2.2 Mode`les physiques de Geant4
Geant4 est un outil qui permet a` l’utilisateur de choisir les processus, les mode`les
physiques ainsi que les sections efficaces. Cette liberte´ de choix peut eˆtre a` la fois un
avantage et un inconve´nient a` cause de sa diversite´. Cependant, il existe des exemples
pre´de´finis pour faciliter la taˆche des utilisateurs. Ici, nous allons parler brie`vement de la
physique de Geant4.
En effet, il existe deux grandes familles de processus physiques : les processus e´lectro-
magne´tique (EM) et hadronique (HAD). Les processus EM sont bien connus par rapport
aux processus HAD. En effet, ces derniers manquent de donne´es fondamentales et de
mesures expe´rimentales essentiellement aux e´nergies qui nous inte´ressent pour l’hadron-
the´rapie (Ions 12C entre 50 et 500 MeV/u).
2.2.1 La physique hadronique (HAD)
Les interactions hadroniques sont divise´es en deux cate´gories principales : processus
e´lastiques et ine´lastiques. Lorsque la particule conserve son e´nergie apre`s la collision on
parle de collision e´lastique. Pendant la collision, l’e´nergie cine´tique est convertie en une
e´nergie potentielle associe´e a` une force re´pulsive entre les particules. Cette e´nergie po-
tentielle est reconvertie en e´nergie cine´tique. Dans le cas inverse, une collision ine´lastique
en physique nucle´aire est une collision ou` l’e´nergie de la particule n’est pas conserve´e.
Ceci induit un e´tat instable du noyau. Plusieurs mode`les existent pour de´crire ces interac-
tions de´pendant de la gamme d’e´nergie et la particule utilise´e. Pour le domaine me´dical,
nous allons nous limiter aux particules suivantes : photons, e´lectrons, positrons, neutrons,
protons et ions.
Pour des applications en physique me´dicale, deux listes de physique sont propose´es :
QGSP BERT HP et QGSP BIC HP [68]. QGSP repre´sente le mode`le Quark-Gluon String
Precompound pour les e´nergies entre 12 GeV et 100 TeV. HP est l’abre´viation de High
Precision. Elle repre´sente un ensemble de mode`les spe´cifiques pour la simulation des neu-
trons d’e´nergie infe´rieure a` 20 MeV, base´e sur des donne´es. BERT repre´sente le mode`le
BERTINI qui tient compte des protons et des neutrons, alors que BIC repre´sente le mode`le
Binary Cascade qui, en plus du mode`le BERT, tient compte des ions.
2.2.2 La physique e´lectromagne´tique (EM)
Il existe trois mode`les pour la physique EM : low energy, standard et Penelope. Le
mode`le low energy a e´te´ cre´e´ spe´cifiquement pour les interactions a` basses e´nergies. Les
processus low energy sont valides jusqu’a` une e´nergie de 250 eV alors qu’ils sont limite´s a`
1 keV pour les processus standards. La limite supe´rieure pour les deux mode`les est de 100
GeV. Les deux mode`les sont utilise´s par [69] pour des faisceaux cliniques en protonthe´rapie.
Le mode`le Penelope est une imple´mentation Geant4 des mode`les physiques de´veloppe´s
pour le code PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons),
version 2001 [46]. Ce mode`le est de´die´ pour les processus physiques des photons, e´lectrons
et positons.
La diffusion des e´lectrons et autres particules charge´es est un processus tre`s important
pour les codes de simulations des interactions des particules dans la matie`re. Lorsque
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l’e´nergie de la particule diminue, la section efficace e´lastique augmente et par conse´quence
la simulation de chaque diffusion, appele´e simulation de´taille´e (diffusion simple), devient
inadapte´e (du point de vue temps de calcul) [68]. C’est pour cela que l’approche MSC
(diffusion multiple) avait e´te´ introduite pour avoir un temps de simulation raisonnable.
Cette approche est base´e sur l’algorithme appele´ “condensed algorithm”. De ce fait, l’effet
global des collisions est simule´ a` la fin d’un segment de la trace (ou step). Le step contient
les informations sur le de´placement, la perte d’e´nergie et le changement de direction de
la particule charge´e. L’algorithme de diffusion multiple (MCS) utilise´ dans Geant4 est
commun a` toutes particules charge´es et base´ sur une fonction choisie pour s’approcher
au mieux des re´sultats de la the´orie de Lewis. La the´orie de Lewis permet de calculer le
moment de la distribution angulaire de la particule apre`s chaque step, ainsi que le moment
de la distribution spatiale [70]. En conse´quence, les re´sultats de la simulation de´pendent
de la longueur du step de la particule et l’utilisateur doit choisir la taille maximale de step
avec pre´caution [71]. Les diffe´rents parame`tres de Geant4 seront de´crits dans la section
suivante 2.4. La perte d’e´nergie continue dans Geant4 est calcule´e de la manie`re suivante























– re, est le rayon de l’e´lectron,
– mec2, est l’e´nergie de l’e´lectron,
– nel, est la densite´ e´lectronique du milieu,
– I est le potentiel d’ionisation moyen,
– Z est le nume´ro atomique du mate´riau absorbant,
– z est la charge de la particule,
– Tup est le min(Tcut, Tmax), avec Tcut est le seuil en e´nergie pour la production
des particules secondaires et Tmax est l’e´nergie maximale transfe´re´e a` un e´lectron,
– γ = E/mc2,
– δ, Ce et F sont des facteurs de corrections.
Les quantite´s δ et Ce sont des corrections importantes pour la formule de Bethe-Bloch a`
des e´nergies e´leve´es et basses respectivement. La premie`re corrections δ correspond a` l’effet
de densite´. Cet effet devient significatif a` hautes e´nergies, du fait que le champ e´lectrique
de la particule polarise un nombre important d’atomes le long de son parcours. Le δ
de´pend donc de la densite´ du mate´riau ou` la polarisation devient plus importante dans des
mate´riaux denses. La deuxie`me correction, appele´e “Shell correction”, devient significative
pour les faibles e´nergies lorsque la vitesse de la particule incidente devient comparable
ou plus petite que la vitesse orbitale de l’e´lectron. Il existe des tableaux de´terminant les
valeurs calcule´es de ces corrections pour diffe´rents mate´riaux. Ces valeurs sont base´es
sur des ajustements avec des donne´es expe´rimentales [72, 73]. D’autres corrections sont
pre´sente´es par le terme F qui regroupe plusieurs corrections concernant les collisions
distantes et proches de second ordre. Ces dernie`res corrections sont ne´gligeables (< 1%)
et ne sont pas prises en compte par la formule Bethe-Bloch ge´ne´ralement utilise´e.
La pre´cision de l’e´quation Bethe-Bloch 2.1 utilise´e dans Geant4 est de 2% pour les
ions a` une e´nergie supe´rieure a` 10 MeV. Cette pre´cision se de´grade en dessous de cette
limite (10 MeV) et peut atteindre 20% pour des ions de 1 keV.
2.3 Potentiel d’ionisation et influence sur Bethe-Bloch
Le parame`tre essentiel qui influence le calcul de la perte d’e´nergie d’une particule est le







La valeur du potentiel d’ionisation est de´finie comme la moyenne des potentiels d’ionisation
et d’excitation d’un atome dans le milieu absorbant. Il de´pend de l’e´tat physique de la
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cible. Une valeur efficace de I pour un composant donne´ est calcule´e par la loi d’additivite´






avec wj la proportion en masse, Zj le nume´ro atomique et Aj la masse atomique de
l’e´le´ment j. Meˆme si l’eau est le milieu utilise´ comme re´fe´rence dans les plans de traitement,
la de´termination de la valeur de Ieau reste un sujet d’actualite´. Cette valeur joue un roˆle
important sur la description de la perte d’e´nergie, et par conse´quent sur le parcours, des
protons et des ions a` travers l’e´quation de Bethe-Bloch (voir e´quation 2.1). D’un point de
vue the´orique, le calcul du parcours des particules d’une e´nergie E0 peut eˆtre obtenu par







)−1 × dE (2.4)
En pratique, la valeur de I peut eˆtre obtenue soit expe´rimentalement soit the´orique-
ment. Plusieurs solutions peuvent de´terminer cette valeur a` partir des expe´riences. Nous
citons ici deux solutions :
1. La mesure de la perte d’e´nergie de la particule dans un milieu absorbant peu e´pais.
Elle est effectue´e par une mesure de l’e´nergie de la particule avant et apre`s l’absor-
bant.
2. La mesure de parcours de la particule a` diffe´rentes e´nergies. I est de´termine´ ensuite
par la forme de la courbe de rendement en profondeur ou par une inte´gration direct
de la formule de pouvoir d’arreˆt.
En ce qui concerne le calcul the´orique du potentiel d’ionisation, plusieurs auteurs ont
calcule´ des valeurs pour des I correspondants a` un e´le´ment donne´ [76, 77]. Ils ont conclu
que la valeur de I calcule´e est suffisamment pre´cise pour avoir une erreur de ∼1% pour
des particules charge´es a` des e´nergies comprises entre 10 et 1000 MeV/u. En revanche, ces
auteurs n’ont e´tudie´ que certains e´le´ments et n’ont pas e´tudie´ des mole´cules compose´es
de plusieurs e´lements comme l’eau, milieu de re´fe´rence en radiothe´rapie.
Il existe des tables regroupant des valeurs extraites des mesures expe´rimentales de
I [78]. Le tableau 2.1 de´crit les diffe´rentes valeurs de potentiel d’ionisation I utilise´es par
certains auteurs. Dans cette partie, nous avons compare´ la perte d’e´nergie des ions car-
bones dans l’eau pour diffe´rentes valeurs de I recommande´es [79, 80, 81]. D’autre part,
plusieurs auteurs ont e´tudie´ le pouvoir d’arreˆt des ions carbone et protons dans l’eau
utilisant les simulations Monte Carlo [82, 83, 57]. En effet, l’ICRU-37 et l’ICRU-49 recom-
mandent des valeur de Ieau de 75 eV, alors que l’ICRU-73 recommande la valeur de 67.2
eV [84]. En 1994, Hiraoka et al [85] ont de´termine´ une valeur de Ieau de 80±2 eV a` partir
des mesures du parcours des protons de 70 MeV. Une e´tude re´cente par Paul Helmut [81]
a montre´ l’influence des valeurs de Ieau sur le parcours des ions 12C de 195 MeV/u et
270 MeV/u. Il a compare´ les parcours calcule´s par Sihver et al [80] aux diffe´rentes va-
leurs recommande´es par l’ICRU-73 et utilise´ par les programmes SRIM 2006 [86] et BEST
(BEthe STopping code). L’auteur a conclu que les parcours correspondant aux valeurs
de Ieau de 75 eV sont en bon accord avec les mesures expe´rimentales de Sihver et al. En
revanche, la valeur de l’ICRU-73 reste faible et la valeur de 80±2 eV propose´e par Paul
Helmut peut eˆtre accepte´e avec les limites d’erreurs. La figure 2.3 montre la diffe´rence en
terme de parcours des ions 12C calcule´e par Geant4/Gate de 270 MeV/u et 300 MeV/u
d’e´nergie en fonction des diffe´rentes valeurs cite´es dans le tableau 2.1. La diffe´rence de
parcours des ions carbone peut atteindre 2.5% pour les deux e´nergies (soit ∼3.5 mm pour
300 MeV/u et ∼3 mm pour 270 MeV/u). Nous avons utilise´ des tailles de dosels 1 de 0.1
mm pour avoir une re´solution fine.
1Les “Dosels” sont de´finis comme e´tant les volumes dans lesquels nous enregistrons l’e´nergie
de´pose´e (et la dose) [87].
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Tab. 2.1 – Les diffe´rentes valeurs de potentiel d’ionisation pour l’eau utilise´es par
les diffe´rents auteurs
Auteur Source Potentiel d’ionisation Ieau eV
Matsufiji2003 ICRU 73 et ICRU 49 67.2 eV
Gudowska2004 et Sihver98 ICRU 49 75 eV ± 3 eV
Paul2007 Paul et al. 80.8 eV ± 2 eV
Fig. 2.1 – Diffe´rences des profils du pic de Bragg pour des valeurs de potentiel
d’ionisation d’eau Ieau diffe´rentes et pour deux e´nergies de 12C (270 MeV/u et 300
MeV/u).
Tab. 2.2 – La diffe´rence de parcours des ions 12C de 270 MeV/u et 300 MeV/u
pour les diffe´rentes valeurs de potentiel d’ionisation pour l’eau.
Potentiel d’ionisation Ieau eV Parcours R270 (mm) Parcours R300 (mm)
67.2 eV 139.85 166.5
75 eV 141.65 168.75
80.8 eV 142.95 170.15
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Fig. 2.2 – Densite´ optique en fonction de la profondeur d’un film irradie´ a` 60 Gy
par un faisceau d’ions 12C de 95 MeV/u au GANIL. Les mesures sont illustre´es
en points rouges avec les barres d’erreurs qui indiquent la pre´cision de la mesure.
Les tirets bleus pre´sentent le re´sultat de la dose obtenue par simulation Geant4 et
normalise´e a` l’entre´e.
Plusieurs e´tudes de comparaison de donne´es mesure´es avec le calcul de la dose de´pose´e
avec Geant4 ont e´te´ effectue´es pour la validation de ce dernier dans le domaine d’applica-
tion en the´rapie par ions carbone et protons [88, 37]. Nous avons aussi effectue´ des mesures
expe´rimentales pour montrer que le profil de la dose de´pose´e est en bon accord avec les
simulations Geant4 [89, 90] et avec les valeurs recommande´s par IAEA TRS-398 [91]. Les
re´sultats montrent une diffe´rence infe´rieure a` ∼2% entre les mesures et le profil de dose
calcule´.
Finalement, nous avons de´cide´ de prendre comme re´fe´rence la valeur donne´e par
l’ICRU-73 pour des ions carbone dans de l’eau du fait que les re´sultats de cette valeur
correspondent le mieux a` nos mesures. La valeur du potentiel d’ionisation e´tant de I=67.2
eV. Les pouvoirs d’arreˆts utilise´s dans le rapport ICRU-73 ont e´te´ calcule´s par le code
PASS [92]. Ne´anmoins, les donne´es sur le pouvoir d’arreˆt, notamment pour les valeurs des
potentiel d’ionisation, la fragmentation des ions et d’autres me´canismes de perte d’e´nergie
restent encore impre´cises [82]. Notons que le choix de la valeur du potentiel d’ionisation
ne changera pas la conclusion de notre e´tude par la suite.
2.4 Les diffe´rents parame`tres de Geant4
Dans Geant4, chaque trace d’une particule est compose´e en plusieurs segments appele´
“step”2. Chaque step contient toutes les informations sur les interactions de la particule
avec la matie`re. La perte d’e´nergie par ionisation est calcule´e pour chacun des steps en
utilisant la formule du Bethe-Bloch [60]. L’e´nergie perdue par la particule E est divise´e
en une perte d’e´nergie continue tout le long d’un step suivi de la production d’un e´lectron
secondaire. Le seuil de production est de´fini comme e´tant l’e´nergie minimale a` partir
de laquelle les particules secondaires peuvent eˆtre produites et simule´es par Geant4. Si
E < Ecut, E est compte´ comme perte d’e´nergie continue et si E > Ecut, les e´lectrons
secondaires sont produits. Dans Geant4, ce seuil est exprime´ en longueur (en mm) pour
e´viter toute de´pendance avec le type de mate´riaux rencontre´s et le type de particules
incidentes. Pour les e´lectrons et les positons, la conversion de la longueur en e´nergie
est calcule´e selon la longueur continuous slow down approximation (c.s.d.a). La longueur
c.s.d.a est obtenue lorsque la diffusion angulaire est tre`s petite [84]. Ceci peut eˆtre effectue´
2Nous choisissons de garder le terme anglais “step” habituellement utilise´ dans la litte´rature.
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Fig. 2.3 – Nombre d’e´lectrons secondaires produits en fonction de diffe´rents seuils
de production.
en de´sactivant le processus de diffusion multiple et la ge´ne´ration des e´lectrons δ.
Dans Geant4, il est suppose´ que la taille de step est suffisamment petite pour conside´rer
que la section efficace reste constante tout le long du step. Dans le processus d’ionisation,
l’e´mission d’un e´lectron a lieu a` la fin de chaque step et donc, la taille de step de´pend du
seuil de production des e´lectrons secondaires. En principe, pour respecter cette hypothe`se,
nous devons choisir une taille de step tre`s petite et par conse´quent des seuils de production
tre`s bas pour avoir une simulation pre´cise. En revanche, le temps de calcul dans ces
conditions la` devient tre`s e´leve´. La figure 2.4, repre´sente le nombre d’e´lectrons produits
par un faisceau d’ions carbone a` 300 MeV/u dans l’eau en fonction de diffe´rents seuils de
production. Nous observons que le nombre d’e´lectrons secondaires commence a` devenir
tre`s important pour des seuils infe´rieur a` 10−2mm.
D’autre part, un processus Geant4 peut eˆtre utilise´ pour limiter la taille de step
(“step limiter”). Ceci peut re´soudre le proble`me concernant l’hypothe`se de Geant4 sur la
constance de la section efficace tout le long de ce step. Toutefois, nous ne pouvons pas
sous estimer l’inte´reˆt du nombre de secondaires produits pour le calcul de la distribution
de la dose spatiale, meˆme si le temps de calcul augmente.
Enfin, l’utilisateur doit choisir le meilleur compromis entre les deux parame`tres (seuils
de production et step limiter) pour obtenir une simulation pre´cise en terme de la distri-
bution de la dose spatiale, et le temps de calcul (raisonnable du point de vue clinique de
l’ordre de dizaines de minutes).
Le but de ce chapitre est d’e´valuer l’influence des parame`tres Geant4 sur la distribution
de la dose en traitement par ions carbone dans le contexte me´dical de traitement de cancer.
Nous voulons atteindre une re´solution spatiale sur la distribution de la dose proche de
celle recommande´e en radiothe´rapie conventionnelle (2mm, 2%). Dans cette e´tude, nous
proposons une me´thode pour aider les utilisateurs Geant4 a` choisir leurs parame`tres selon
l’application demande´e. Nous allons aussi de´tailler l’e´volution des options de la dernie`re
version de Geant4 9.2 et les modifications par rapport a` la version Geant4 9.0 utilise´e dans
cette e´tude.
2.5 Me´thodes et crite`res propose´s
Les simulations ont e´te´ effectue´es a` l’aide du logiciel GATE base´ sur l’outil Geant4 [8,
61, 60], mais qui pre´sente l’avantage d’avoir une interface plus facile a` utiliser. Les outils
utilise´s ici et de´veloppe´s par notre groupe ont e´te´ inclus dans la nouvelle version du logiciel
GATE :V6. Nous avons simule´ une boˆıte d’eau de 30×30×300 mm3 utilisant la version 9.0
de Geant4. La dose de´pose´e est enregistre´e dans des dosels de 30×30×0.5 mm3 attache´s
a` la boˆıte d’eau. Nous avons utilise´ un faisceau d’ions carbone 12C monoe´nergitique de
3×3 mm2. Nous avons utilise´ la physique QGSP BIC HP avec le mode`le Low Energy
42
CHAPITRE 2. SIMULATIONS DE LA DOSE EN HADRONTHE´RAPIE
AVEC GATE/GEANT4
Model [68] qui permet de suivre les e´lectrons et les photons jusqu’a` une e´nergie de 250
eV. De ce fait, l’utilisation de ce mode`le est recommande´e pour les utilisations me´dicales
[88] et c’est important dans notre e´tude pour le cas d’utilisation des valeurs de bas seuils
de production (10−3mm). La combinaison de six valeurs de seuils de production et six
valeurs de limitation de step a e´te´ e´tudie´e dans ce chapitre (voir Tableau 2.3). Les valeurs
de re´fe´rences choisies pour cette e´tude sont 10−3mm pour le seuil de production, combine´es
avec une limitation de step a` 10−2mm. Ceci parce que ces valeurs donnent des re´sultats
pre´cis et des parcours d’ions dans l’eau qui correspondent a` ceux donne´s par le rapport
ICRU 73 avec une erreur infe´rieure au millime`tre (voir Tableau 2.4).
Tab. 2.3 – Diffe´rentes valeurs de seuil de production et de step utilise´s dans cette
e´tude. Les valeurs en gras sont les valeurs de re´ference.
Seuil de production (mm) Limite de step (mm)










Nous avons voulu aussi montrer l’importance de l’utilisation des seuils de production
tre`s bas dans les applications concernant la micro dosime´trie [93] et le calcul de la dose
en 3D avec des images scanner de patient de type CT “Computed Tomography” [71].
2.6 Re´sultats
Une des caracte´ristiques les plus importantes dans le cas des traitements des cancers
en hadronthe´rapie est la dose de´pose´e en profondeur par un faisceau d’ions lors de son
passage dans la matie`re. La figure 2.4 illustre la diffe´rence sur le profil du pic de Bragg
pour deux cas diffe´rents : le premier (croix noires) utilise un seuil de production de 1
mm sans fixer de limites sur le “step” et le deuxie`me (pointille´s rouges) repre´sente les
parame`tres de re´fe´rence. Dans cet exemple, l’incertitude statistique moyenne est de 0.5%.
Nous observons une diffe´rence dans la position du maximum du pic de 2 mm entre les
deux pics. Ce qui induit une diffe´rence de 30% sur la dose de´pose´e dans cette re´gion. Nous
allons par la suite e´tudier toutes les combinaisons possibles du tableau 2.3 afin de trouver
le meilleur compromis en terme de distribution de dose et de temps de calculs. Nous avons
choisi trois crite`res sur lesquels l’e´valuation de cette e´tude va eˆtre base´e. Ces crite`res sont :
la dose de´pose´e, le temps de calcul et le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque. Nous allons, par la suite,
comparer les distributions de la dose 3D dans une image patient issue d’un scanner CT.
2.6.1 E´nergie de´pose´e
Comme nous avons vu sur la figure 2.4, qui montre une diffe´rence de 30% sur l’e´nergie
de´pose´e pour certains cas par rapport a` la re´fe´rence. Le but de ce crite`re e´tant d’obtenir
une diffe´rence, par rapport a` la re´fe´rence, acceptable en terme de la dose de´pose´e dans
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Fig. 2.4 – Comparaison des profils de pic de Bragg pour deux cas diffe´rents. Les
pointille´s rouges ont e´te´ obtenus en utilisant les parame`tres de re´fe´rence alors que
les croix noires ont e´te´ obtenues pour un seuil de production de 1 mm sans mettre
une limitation sur la taille de step.
chaque dosel (0.5 mm en profondeur) dans le cas d’un plan de traitement. L’e´cart tole´re´
en radiothe´rapie conventionnelle sur la localisation de la dose de 2 mm et 2% nous a invite´
a` utiliser une valeur de tole´rence de 2% sur la dose de´pose´e. Toutes les combinaisons qui
contiennent des valeurs de´passant ce crite`re seront rejete´es par la suite. Le tableau 2.5
montrent tout les cas ou` nous observons des dosels qui de´passent le crite`re de 2% par
rapport a` la re´fe´rence. La figure 2.5 illustre les re´sultats de la diffe´rence de la dose de´pose´e
obtenus pour un seuil de production de 1 mm. Pour illustration, nous avons affiche´ le profil
de pic de Bragg de re´fe´rence (en croix bleu clair). Nous observons qu’a` partir de 150 mm
presque toutes les valeurs de´passent le crite`re de 2% (pointille´s rouges). Le tableau 2.5
montre toutes les combinaisons qui n’ont pas respecte´es ce crite`re, ces dernie`res ne seront
donc pas e´tudie´es par la suite. Cette diffe´rence est due a` la sous estimation de la perte
d’e´nergie lors de l’utilisation des grandes tailles de step (≥ 0.1 mm) et des seuils de
production e´leve´s (≥ 0.1 mm). La simulation dans ces cas la` ne respecte pas l’hypothe`se
de Geant4 d’une section efficace constante sur le “step”.
Tab. 2.5 – Nombres de points de´passant le crite´re de 2% en terme d’e´nergie de´pose´e
pour chacun des tests.
cut (mm)\Step (mm) Pas de limite 2 1 0.1 0.05 0.01
1 132 69 37 0 0 0
0.5 63 54 32 0 0 0
0.1 8 8 8 0 0 0
0.01 0 0 0 0 0 0
0.005 0 0 0 0 0 0
0.001 0 0 0 0 0 0
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Fig. 2.5 – Pourcentage de la diffe´rence de la dose le long du pic de Bragg relati-
vement a` la re´fe´rence pour un seuil de production de 1 mm. Les pointille´s rouges
illustrent le crite`re de 2%. Les pointille´s noirs sont obtenus pour un seuil de pro-
duction de 1 mm et les pointille´s jaunes sont pour les parame`tres de re´fe´rence. Le
profil de pic de Bragg en bleu clair est uniquement repre´sente´ pour aider le lecteur
a` situer les donne´es.
2.6.2 Temps de calcul et incertitude statistique moyenne
Le calcul Monte Carlo est base´ sur une me´thode stochastique, nous devons donc faire
attention a` l’incertitude statistique qui va eˆtre le deuxie`me crite`re de se´lection dans ce
chapitre. Plusieurs travaux ont e´te´ effectue´s pour quantifier l’influence de l’incertitude
statistique sur la distribution de la dose de´pose´e [94, 95]. En ge´ne´ral, l’incertitude est
inversement proportionnelle au carre´ de la racine du nombre de particules simule´es 1/
√
N .
En conse´quence, le temps de calcul augmente avec le nombre de particules. L’incertitude







ou` n est le nombre de dosels et σi est l’incertitude statistique du dosels i [94].
Nous avons de´fini le temps de simulation comme e´tant le temps ne´cessaire pour obtenir
une incertitude statistique moyenne de 1%. Ainsi, nous avons calcule´ et me´morise´ les
incertitudes mesure´es pour un nombre de particules primaires croissant. Ensuite, a` l’aide
d’une courbe de tendance nous pouvons estimer le nombre de particules ne´cessaires pour
obtenir 1% d’incertitude statistique moyenne (voir Figure 2.6.2). Le tableau 2.6 montre
le temps ne´cessaire pour obtenir 1% d’incertitude relativement au temps ne´cessaire pour
les parame`tres de re´fe´rence. Nous observons que le temps minimum correspond au seuil
de production de 1 mm en utilisant une limite sur le step de 0,1 mm (valeur souligne´e).
Ceci est environ 250 fois plus rapide (0.4%) que pour le cas de re´fe´rence (valeur en gras)
tout en conservant une distribution de dose e´quivalente.
2.6.3 De´poˆt d’e´nergie line´¨ıque
Pour montrer l’importance de l’utilisation des seuils de production bas pour des appli-
cations en dosime´trie, nous avons utilise´ le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL), de´finit comme
e´tant l’e´nergie de´pose´e le long d’un segment de la trace divise´e par la longueur de ce
segment. Le DEL est similaire a` la de´finition du transfert d’e´nergie line´¨ıque (TEL) a` la
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Tab. 2.6 – Nombre de points de´passant le crite´re de 2% en terme d’e´nergie de´pose´e
pour chacun des tests.
cut (mm)\Step (mm) Pas de limite 2 1 0.1 0.05 0.01
1 – – – 0.38 0.66 2.80
0.5 – – – 0.40 0.67 2.64
0.1 – – – 0.90 1.14 2.83
0.01 6.51 6.24 6.30 6.36 6.48 7.43
0.005 21.26 21.68 22.02 22.92 22.89 22.69
0.001 96.82 98.41 97.16 99.53 99.04 100
Fig. 2.6 – Incertitude statistique moyenne en fonction de nombre de particules
pour deux cas diffe´rents : seuil de production bas = 10−3 mm (pointille´s rouges)
et seuil de production haut = 1 mm (croix noires).
diffe´rence que le DEL enregistre l’e´nergie de´pose´e et non pas l’e´nergie transfe´re´e. Ce crite`re
a e´te´ utilise´ par [93, 71]. Le transfert d’e´nergie line´¨ıque refle`te d’une certaine fac¸on, tout le
long du parcours de la particule charge´e, la variation locale de la dose absorbe´e au passage
de la particule. Comme le transfert d’e´nergie line´¨ıque varie de manie`re continue tout le
long du parcours, il contribue de´ja` a` l’he´te´roge´ne´ite´ de la dose absorbe´e, notamment au
sein des tissus biologiques. Ce troisie`me crite`re a e´te´ choisi pour explorer l’e´nergie de´pose´e
localement en fonction de la profondeur. Nous avons utilise´ une limite fixe de step pour
cette partie, qui est de 0.1 mm et nous avons compare´ deux valeurs de seuils de production
diffe´rents, 1 mm et 10−3mm. Nous avons ensuite compare´ les valeurs de DEL pour chacun
de ces cas. Pour cela, la figure 2.7 montre un histogramme 2D du de´poˆt d’e´nergie local en
fonction de la profondeur. L’e´chelle en couleur correspond a` chaque entre´e, c’est a` dire au
nombre de step a` chaque position. Nous observons ainsi, une diffe´rence remarquable en
terme de la distribution de la dose le long de profil du pic de Bragg. En effet dans Geant4,
l’e´nergie de´pose´e par des particules charge´es de´pend du seuil de production. Dans le cas
du seuil de 1 mm (voir figure 2.7 en haut), le DEL compte l’e´nergie de toutes les particules
en dessous du seuil de production (particules non produites) comme e´nergie continue le
long de la trace de la particule primaire. D’autre part, dans le cas de l’utilisation d’un
seuil de production de 10−3mm, beaucoup plus de particules secondaires sont ge´ne´re´es et
suivies. Par conse´quent, l’estimation de la distribution de la dose est plus pre´cise (voir
figure 2.7 en bas). Ceci explique la diffe´rence montre´e sur la figure 2.7.
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Fig. 2.7 – Distribution 2D du de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque en fonction de la profondeur
pour deux seuils de production diffe´rents : cut = 1 (en haut) et 10−3mm (en bas).
Chaque entre´e correspond au nombre de step a` la position correspondante.
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2.6.4 Voxelisation d’un patient et simulation d’une distribution
de dose
Pour illustrer ces conclusions dans un e´chelle plus re´elle, nous avons compare´ certains
parame`tres pour le calcul de la distribution de la dose dans un patient de´crit par une image
scanner CT. Cette e´tude pourra servir pour une comparaison de la distribution de la dose
dans un patient entre un plan de traitement clinique re´alise´ avec un TPS et une simulation
Monte Carlo Gate/Geant4. Dans ce cas la`, la situation devient plus complique´e a` cause
de la pre´sence des he´te´roge´ne´ite´s dans le corps du patient qui vont modifier le calcul de
la distribution de la dose [82]. L’imagerie scanner nous permet d’obtenir les diffe´rentes
densite´s du corps humain. Ces densite´s sont exprime´es en Unite´ Housnfield (UH) qui est
une transformation line´aire du coefficient d’atte´nuation des tissus. Une unite´ Hounsfield
correspond a` un voxel3 de l’image. Pour un tissu x avec un coefficient d’atte´nuation µx,





avec µH2O le coefficient d’atte´nuation de l’eau. Une calibration stoechiome´trique consiste
a` associer a` chacune des UH, un mate´riau donne´ avec sa densite´ e´lectronique. Nous avons
utilise´ les tableaux de conversion donne´s par Schneider et al 1995 [96] pour effectuer cet
e´talonnage. Cette image va eˆtre ensuite utilise´e pour effectuer notre simulation Monte
Carlo.
Nous avons inse´re´ une tumeur cubique dans une image de craˆne d’un patient. Le
faisceau utilise´ dans la simulation est un balayage par spot appele´ “spot scanning” avec
l’isocentre place´ au centre de la tumeur. Le but e´tant d’obtenir une dose homoge`ne dans la
tumeur. Nous avons besoin donc d’effectuer une optimisation pour tous les spots utilise´s
pour balayer le volume total de la tumeur. Avant cette optimisation, trois e´tapes sont
ne´cessaires :
1. Chercher le plan distal (la fin de la zone tumorale) selon l’orientation du faisceau.
Cette premie`re e´tape permet de de´terminer l’e´nergie maximale a` de´livrer pour at-
teindre les points les plus profond de la tumeur (voir figure 2.8).
2. Echantillonage du plan distal par des spots de largeur a` mi-hauteur de 5 mm espace´s
de 2 mm.
3. Extraction des parcours 1D des ions pour les convertir en parcours e´quivalent eau
(ou Water Equivalent Path Length). En effet, du fait de la pre´sence des he´te´roge´ne´i-
te´s dans le corps humain nous avons besoin de corriger les parcours des particules en
fonction du milieu et sa composition chimique. Le concept WEPL permet d’effectuer
cette correction en utilisant la formule suivante :
∆xWEPL ≈ ρ Z/A0.555∆x (2.7)
avec ∆ xWEPL le parcours des ions dans l’eau et ∆ x le parcours des ions dans
un milieu donne´, ρ et Z/A sont la densite´ et le rapport du nume´ro atomique et le
nombre de masse du milieu respectivement. La valeur 0.555 correspond au rapport
Z/A de l’eau. Cette relation assez simple est obtenue a` l’aide de la formule de
Bethe-Bloch 2.1. Cette approximation de parcours a e´te´ e´tudie´e par Bourhaleb et
al 2008 [97]. Ils ont montre´ qu’une erreur infe´rieure a` 1 mm sur le parcours e´tait
obtenue en utilisant l’approximation de l’e´quation 2.7.
La simulation d’un pic de Bragg e´tale´ simple (1D), ou SOBP pour “Spread Out Bragg
Peak” consiste a` additionner la contribution de plusieurs pics de Bragg a` des e´nergies de
plus en plus petites. L’optimisation d’un SOBP ne´cessite tout d’abord l’utilisation d’un
mode`le de dose. Nous avons utilise´ une me´thode appele´ “Monte-Carlo computed Bragg
peak DataBase (MBD)” qui contient les rendements en profondeur obtenues a` plusieurs
3Le voxel est un terme utilise´ en imagerie pour la re´presentation 3D d’un volume dont en
enregistre des informations (par exemple les unite´s Hounsfield.
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Fig. 2.8 – Image CT d’un patient atteint d’une tumeur bronchique lobe supe´rieur
droit. Le plan distal ainsi que la source du faisceau et l’isocentre de la tumeur sont
illustre´s sur l’image.
e´nergies d’ions 12C (de 50 MeV/u a` 500 MeV/u par pas de 10 MeV/u). D’autre part,
pour obtenir une dose homoge`ne dans la tumeur, ces pic de Bragg doivent eˆtre ponde´re´s
par l’intensite´ pour pouvoir donner une meˆme dose dans la re´gion d’inte´reˆt. La me´thode
utilise´e pour optimiser la dose physique est de´crite par Kra¨mer et al 2000 [98]. La figure 2.9
montre une optimisation des faisceaux d’ions 12C utilisant quinze valeurs d’e´nergies se´pare´s
de 2 mm pour balayer une surface de 30 mm.
Nous avons utilise´ une limite fixe de step de 0.1 mm et nous avons compare´ trois valeurs
de seuils de production diffe´rents, 1, 0.1 et 10−3mm. La figure 2.10 montre la distribution
de la dose dans la tumeur cible. Nous montrons deux coupes sagittale et coronale du craˆne
du patient. Nous avons compare´ la dose physique de´pose´e dans une coupe de la tumeur
pour les diffe´rents parame`tres. Nous observons que pour un seuil de production de 0.1 mm
utilisant une limitation sur le step de 0.1 mm e´galement, nous respectons la tole´rance sur
la dose de´pose´e de 2%, comme explique´ pre´ce´demment dans la section 2.6.1, sauf en aval
du SOBP (la queue du pic de Bragg) ou` la diffe´rence peut atteindre 8%, ceci est du a` la
re´gion de haut gradient ou` une petite diffe´rence en position peut eˆtre traduit par une forte
diffe´rence en dose. En revanche, dans le cas d’utilisation d’un seuil de production haut de
1 mm nous de´passons la tole´rance de 2% quasiment tout le long du pic de Bragg e´tale´
(SOBP). La variation brusque aux alentours de 43 mm est duˆ au passage du faisceau de
l’air au tissus de haute densite´ (“A” : os du craˆne)
2.7 Nouvelle version de Geant4
Dans les paragraphes pre´ce´dents nous avons e´voque´ les parame`tres principaux de
Geant4 qui sont le seuil de production et la taille d’un step. L’outil Geant4 est en continuel
de´veloppement et apporte au fur et a` mesure des ame´liorations concernant la physique
et les parame`tres. Nous allons discuter des changements apporte´s, nous concernant, dans
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Fig. 2.10 – Distribution de la dose 3D dans une tumeur artificielle inse´re´e dans une
image CT de craˆne d’un patient. La simulation utilise une limitation sur le step
de 0.1 mm et un seuil de production de 10−3mm. En haut a` droite nous avons une
coupe sagittale et en bas a` droite une coupe coronale. En haut a` gauche nous avons
trace´ la dose physique de´pose´e par voxel dans une coupe de la tumeur. La ligne
noire repre´sente la dose de´pose´e en utilisant le seuil de production de re´fe´rence et
la ligne rouge repre´sente la dose de´pose´e pour un seuil de 1 mm. Finalement, en
bas a` gauche nous montrons la diffe´rence relative de la dose par rapport au seuil
de re´fe´rence.
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Tab. 2.7 – Comparaison du parcours des ions 12C de 270 MeV/u entre version G4
9.0 et G4 9.2.
version de Geant4 G4 9.0 G4 9.2
Parcours R270 (mm) 140 140.5
la version Geant4 9.2 (18 December 2009). Au de´but d’une simulation Geant4, les tables
qui de´crivent les processus e´lectromagne´tiques sont initialise´es. Ces tables sont : λ, dE/dx
et les parcours. Les tables λ correspondent aux tables de sections efficaces et calculent
indirectement le libre parcours moyen λ d’une particule graˆce a` la formule suivante :
λ(Z,E) =
1
na × σ(Z,E) (2.8)
avec na le nombre d’atome par unite´ de volume, σ est la section efficace. Le libre par-
cours moyen est de´fini comme la distance moyenne que parcourt une particule entre deux
collisions. Dans la version Geant4 9.0, utilise´e dans cette e´tude, ces tables utilisent des
parame`tres fixes pour la gamme de dE/dx et une valeur fixe pour e´chantillonner ces
tables. Par de´faut, les tables dE/dx sont e´chantillonne´es logarithmiquement de 85 bins
entre 100 eV et 100 TeV. Dans la nouvelle version Geant4 9.2 quelques modifications ont
e´te´ apporte´es pour l’utilisation des tables physiques et sections efficaces. Des nouvelles
options ont e´te´ introduites permettant de modifier l’e´tendue de tables de dE/dx, ainsi
que l’e´chantillonnage voulu. Dans cette partie nous avons voulu effectuer quelques tests
utilisant ces nouvelles options. Nous avons utilise´s 500 bins logarithmiques entre 100 eV
et 5 GeV. Nous supposons que l’utilisation d’une re´solution assez fine avec une limite a`
5 GeV pour le tableau de perte d’e´nergie permettra une meilleure interpolation sur le
calcul des sections efficaces. Attention, ces nouvelles options peuvent aussi modifier la po-
sition du maximum du pic de Bragg. Nous avons effectue´ des tests similaires pour ve´rifier
que la nouvelle version converge pour les meˆmes conclusions. Nous avons observe´ qu’en
utilisant une re´solution fine sur le tableau de section efficace, nous avons une diffe´rence
sur la position de 0.5 mm (taille des dosels utilise´s dans cette e´tude) pour tous les tests.
En revanche, les conclusions ge´ne´rales ont e´te´ les meˆmes sur les parame`tres e´tudie´s dans
Geant4. Le tableau 2.7 montre une comparaison de re´sultats de deux versions G4 9.0 et
G4 9.2 en terme de parcours des ions 12C de 270 MeV/u utilisant les meˆmes parame`tres
de seuil de production et taille de step. Les nouvelles options concernant l’e´chantillonnage
fin des tables de dE/dx et λ ont e´te´ rajoute´es dans la version G4 9.2. Nous avons utilise´
des tailles de dosels de 0.5 mm.
Dans une version re´cente, Geant4 9.3-beta-01 (19 Fe´vrier 2010), l’option concernant
le tableau de section efficace pour les ions recommande l’utilisation de 220 bins entre 100
eV et 10 TeV. Cette option est appele´e “Geant4 Opt3“. De meˆme, concernant la valeur
du potentiel d’ionisation des mate´riaux de l’ICRU, ce dernier est de I = 78 eV dans la
nouvelle version. Nous n’avons pas eu le temps d’e´tudier cette dernie`re version. Cela fera
l’objet de travaux ulte´rieurs.
2.8 Discussion et Conclusion
Le but de ce chapitre e´tait d’e´tudier l’influence des seuils de production et des tailles
de step sur la distribution de la dose spatiale et le temps de calcul dans Geant4. Plusieurs
parame`tres ont e´te´ analyse´s pour comprendre le comportement de cet outil.
Nous avons compare´ le parcours des ions en terme de CSDA avec les valeurs donne´es
par l’ICRU 73 qui recommande l’utilisation d’un potentiel d’ionisation pour l’eau de I =
67.2 eV. Ce sujet de discussion est tre`s sensible du fait que la valeur du Ieau n’est pas
encore fixe´e. Plusieurs auteurs recommandent des valeurs de Ieau diffe´rentes. Cette valeur
influence le calcul de la perte d’e´nergie de la particule et donc le parcours des ions dans
la matie`re. Dans ce chapitre, nous avons analyse´ l’influence de I sur le parcours des ions
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12C a` deux e´nergies de 270 MeV/u et 300 MeV/u dans l’eau utilisant l’outil Geant4/Gate.
Nous avons constate´ qu’une variation en terme de parcours en profondeur des ions peut
atteindre 3,5 mm de´pendant aussi de l’e´nergie de la particule incidente. Nous n’avons pas
e´tudie´ l’influence de ce parame`tre sur d’autres milieux e´quivalent tissus. Malgre´ les efforts
conside´rables sur l’e´tude de la conversion de nombre Hounsfield au pouvoir d’arreˆt, la
composition du corps humain bien he´te´roge`ne joue un roˆle majeur sur les interactions des
particules. Les compositions reporte´es sont souvent approximatives, ce qui signifie que le
calcul de pouvoir d’arreˆt (dE/dx) et les valeurs de I correspondantes sont moyenne´es avec
des incertitudes plus importantes que celle de l’eau, de l’ordre de 10 a` 15% (ICRU-1984).
La pre´cision millime´trique tole´re´e en hadronthe´rapie doit eˆtre re´vise´e (Andreo 2009). Les
incertitudes du calcul du pouvoir d’arreˆt des particules ainsi que les incertitudes sur les
valeurs du potentiel d’ionisation devraient eˆtre inclus dans la pre´cision clinique des plans
de traitement.
Pour conclure sur l’e´tude des parame`tres de Geant4, nous avons pu de´finir les points
suivants :
1. Nous ne devons pas utiliser des limites sur la taille de step e´leve´e (≥ 1 mm) avec
des valeurs de seuil de production e´leve´es (≥ 0.1 mm) meˆme dans le cas d’une
distribution de dose unidimensionnelle. Ces parame`tres nous positionnent dans des
conditions qui ne respectent pas les hypothe`ses du simulateur Geant4 sur la section
efficace qui est suppose´e constante tout le long d’un step d’une particule. Ceci peut
induire des erreurs ≥ 2% et une diffe´rence sur la dose de´pose´e de l’ordre de 30%.
2. Nous pouvons utiliser des valeurs de seuils e´leve´s (≥ 0.1 mm) avec des limitations
sur la taille de step de (≤ 0.1 mm) pour le calcul de profil de dose en 1D. Ces
parame`tres donnent la bonne position du pic de Bragg par rapport a` la re´fe´rence.
3. Les limites sur la taille de step deviennent sans importance lors de l’utilisation des
valeurs de seuil de production tre`s basses (≤ 10−2mm). Ces parame`tres permettent
d’avoir une simulation tre`s pre´cise en terme de la distribution spatiale de la dose
mais le temps de calcul devient tre`s important. En revanche, nous ne pouvons pas
ne´gliger l’importance de ces parame`tres pour des applications en micro dosime´trie
ou pour le calcul de la distribution de dose spatiale en 3D.
4. Les nouvelles versions de Geant4 (9.2 et 9.3) apportent une meilleure pre´cision sur
les tables des sections efficaces. De plus, des nouvelles options concernant la taille
de step des particules ont e´te´ ajoute´es permettant a` l’utilisateur de choisir avec plus
de flexibilite´ la strate´gie de la simulation afin d’obtenir le meilleur compromis relatif
a` son e´tude.
Le meilleur compromis trouve´ pour avoir une simulation pre´cise en terme de la dis-
tribution de la dose spatiale avec un temps de calcul raisonnable est la combinaison d’un
seuil de production de 1 mm avec une limitation sur la taille de step de 0.1 mm. La combi-
naison de ces parame`tres doit eˆtre choisie avec pre´caution selon le domaine d’application.
Pour la suite, nous allons discuter des expe´riences effectue´es pour valider nos simulations
Geant4 en terme de de´poˆt d’e´nergie dans le milieu.
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Chapitre3
Mesures expe´rimentales par films
Radiochromiques de la dose physique
Ce chapitre sera divise´ en cinq parties :
– Les centres d’expe´riences et les caracte´ristiques de chacun des centres,
– La dosime´trie et les principaux de´tecteurs utilise´s dans le domaine me´dical pour
la mesure de la dose,
– Les films dosime´triques
– Les fantoˆmes et les configurations utilise´es pour effectuer les expe´riences,
– Les re´sultats des mesures expe´rimentales obtenus pour les diffe´rentes configu-
rations.
Le but essentiel de ce chapitre est de mesurer le de´poˆt d’e´nergie dans des milieux
homoge`nes et he´te´roge`nes pour diffe´rents types d’irradiation par ions carbones et protons.
3.1 Centres d’expe´riences
Pour mesurer le de´poˆt d’e´nergie dans un milieu donne´ nous avons besoin d’utiliser des
de´tecteurs. Nous avons effectue´ des mesures de dosime´trie dans plusieurs centres d’expe´-
riences afin d’e´tudier la re´ponse de nos de´tecteurs en fonction du type de particules et
de l’e´nergie. Ces centres sont : le GANIL (Grand Accelerateur National d’Ions Lourds -
Caen), l’ICPO (Institut Curie - centre de Protonthe´rapie d’Orsay) et le CAL (Centre An-
toine Lacassagne - Nice). Ces trois centres fonctionnent avec des cyclotrons pour acce´le´rer
des particules a` haute e´nergie. Les ions produits dans un vide pousse´ sont acce´le´re´s par
des champs e´lectriques et guide´s par des champs magne´tiques afin de de´livrer les faisceaux
d’ions dans les salles d’expe´riences. Des tests ainsi que la calibration de nos de´tecteurs ont
e´te´ re´alise´s au pre´alable avec un faisceau de photons de´livre´ par un acce´le´rateur line´aire
d’e´lectrons base´ au Centre Le´on Be´rard (CLB, Lyon). Nous citerons brie`vement par la
suite les caracte´ristiques de chacun de ces centres.
3.1.1 Le CLB
Le centre re´gional de lutte contre le cancer Le´on Be´rard est un e´tablissement de soins
spe´cialise´ en cance´rologie. Les expe´riences en photons ont e´te´ mene´es avec l’acce´le´rateur
line´aire Synergy d’Elekta pre´sent au de´partement de radiothe´rapie depuis 2005 (voir fi-
gure 3.1). Nous avons utilise´ un faisceau de photons de 6 MV pour effectuer la calibration
de nos de´tecteurs de choix (de´crits dans la section 3.4.2). L’e´nergie moyenne des photons
en sortie de la teˆte d’acce´le´rateur est d’environ 1.35 MeV.
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Fig. 3.1 – Acce´lerateur Line´aire “Linac” d’Elekta - Synergy.
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3.1.2 Le GANIL
Le GANIL (Grand Acce´le´rateur National d’Ions Lourds) a e´te´ cre´e´ par deux orga-
nismes de recherche associe´s pour sa construction et son fonctionnement : le CEA et le
CNRS/IN2P3 [4]. C’est l’un des plus grands laboratoires au monde disposant de faisceaux
d’ions pour la recherche. Il fournit des faisceaux d’ions lourds (du Carbone a` l’Uranium) a`
des e´nergies allant jusqu’a` 95 MeV/u avec une re´solution en e´nergie de ∆E/E = ±2×10−3.
Fig. 3.2 – Sche´ma des salles d’expe´riences et des diffe´rents acce´le´rateurs au GANIL
(extrait de [4]).
3.1.2.1 Salle D1 (SME)
Les faisceaux d’ions multicharge´s sont produits par une source ECR (Electron Cy-
clotron Resonance). Ces ions extraits de la source (quelques dizaines de keV) subissent
une premie`re acce´le´ration par les cyclotrons C01 et C02 appele´s aussi injecteurs (voir fi-
gure 3.2). Ils sont ensuite injecte´s dans le premier Cyclotron a` Secteurs Se´pare´s ou CSS1
qui va acce´le´rer les ions jusqu’a` une e´nergie de 13.6 MeV/u. Ensuite, les ions sont trie´s en
fonction de leur e´tat de charge et de leur masse et peuvent eˆtre envoye´s directement dans
la salle d’expe´riences D1 pour constituer la sortie appele´e Moyenne Energie (SME). La
figure 3.3 montre la ligne IraSME (Irradiation en Sortie Moyenne Energie) destine´e aux
expe´riences de la matie`re condense´e et la ligne dite de physique atomique. Les ions avec
suffisament de charges sont envoye´s vers le deuxie`me cyclotron CSS2 qui va permettre
de les acce´le´rer a` des e´nergies encore plus e´leve´es pouvant atteindre plusieurs dizaines
de MeV/u. Le spectrome`tre magne´tique α se´lectionne l’e´nergie de´sire´e et le faisceau est
conduit vers les salles d’expe´riences (Figure 3.2). Il s’agit de la ligne IRABAT (Irradia-
tion Basse Tempe´rature (Figure 3.4)). La figure 3.4 illustre la composition des deux lignes
(IRABAT et IraSME). Le dipoˆle de balayage assure une irradiation homoge`ne. Il est suivi
de conduits magne´tiques appele´s “steerers” pour guider le faisceau. La taille de ce dernier
est de´finie par des fentes et l’intensite´ est controˆle´e par des sondes. Le nombre d’ions
par seconde est controˆle´ en continu graˆce a` un de´tecteur de rayons X (e´mis par l’impact
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du faisceau sur une feuille de zirconium de 26µm a` 45°) et un de´tecteur d’e´lectrons se-
condaires constitue´ d’une feuille de titane de 1µm d’e´paisseur entoure´e de deux feuilles
d’aluminium de 0.6µm. La coupelle de Faraday permet ensuite de mesurer l’intensite´ du
faisceau. Le dernier e´lement de la ligne est le de´gradeur en e´nergie du faisceau permettant
de selectionner l’e´nergie des ions souhaite´e pour l’expe´rience.
3.1.2.2 Caracte´ristiques de l’irradiation
Nous avons re´alise´ plusieurs expe´riences au GANIL avec l’aide du laboratoire CIRIL
(Centre Interdisciplinaire de Recherche Ions Lasers).
Nos expe´riences ont e´te´ mene´es en salle D1 sur la ligne IRABAT de´crite dans le
paragraphe 3.1.2.1 pre´ce´dent. Nous avons utilise´ des faisceaux d’ions carbone 12C et 13C
a` des e´nergies de 95 MeV/u et 75 MeV/u respectivement (Tableau 3.1), avec un balayage
controˆle´ de 5x5 cm2 et un de´bit de fluence de l’ordre de 5×106pps.cm−2. Ce laboratoire a
permis a` notre e´quipe de disposer d’un support technique pour le controˆle des faisceaux
ainsi que du mate´riel ne´cessaire pour toutes les manipulations. Nous avons utilise´ un
porte-cible avec un moteur pas a` pas permettant de placer plusieurs e´chantillons et de
controˆler l’intensite´ du faisceau sur chacun d’eux. Des mesures de fluence ont e´te´ effectue´es
a` deux reprises par le laboratoire CIRIL afin d’estimer l’e´quivalence fluence/Gray. Une
des mesures a e´te´ faite a` l’aide d’un dosime`tre passif appele´ CR39. Le CR39, ou de´tecteur
solide de traces nucle´aires, permet l’observation de traces cre´e´es le long des trajectoires des
particules dans le de´tecteur. Le comptage du nombre de particules de´tecte´es est effectue´
graˆce a` un microscope optique. Ce comptage est lie´ a` une dose appele´e “Df” pour dose
flux. L’autre mesure a e´te´ effectue´e avec une chambre d’ionisation crayon place´e devant
la feneˆtre de sortie de la ligne du faisceau. Cette chambre et la feuille de zirconium sont
place´es en permanence durant les irradiations pour controˆler le flux. Cette mesure nous
a permis d’obtenir une dose appele´e “Dc” pour dose a` la chambre. Nous avons de´duit un
rapport moyen, Df/Dc, e´gal a` 0.9. Ce rapport de correspondance entre la valeur du flux et
la dose en Gray nous a aide´ notamment a` communiquer des valeurs de flux compre´hensibles
pour les techniciens responsables de la ligne de faisceau.
Par ailleurs, une chambre d’ionisation plate PTW 23344 a servi aux mesures de dose
absolue pendant les expe´riences.
Fig. 3.3 – Sche´ma de la salle D1 du GANIL (tire´ de [4]).
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Fig. 3.4 – Sche´ma du dispositif IRABAT haute e´nergie au GANIL (tire´ de [4]).
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3.1.3 Le CAL (Medicyc)
Le Centre Antoine Lacassagne (CAL) a` Nice est le centre re´gional de lutte contre
le cancer de Nice. Il dispose de plusieurs technologies de traitement : la radiothe´rapie
externe a` l’aide des acce´lerateurs line´aires d’e´lectrons, la curiethe´rapie, la radiothe´rapie
ste´reotaxique (CyberKnife) et la protonthe´rapie a` l’aide du cyclotron me´dical (Medicyc).
Le Centre Antoine Lacassagne a e´te´ le premier e´tablissement franc¸ais autorise´ a` utiliser
un cyclotron a` des fins the´rapeutiques [99]. Le cyclotron Medicyc est capable de produire
des protons mais aussi des neutrons de haute e´nergie (activite´ non exploite´e actuellement,
Figure 3.5). De plus, il permet la production du fluor 18 ne´cessaire a` la synthe`se du 18-FDG
(FluoroDe´oxyGlucose), traceur de la Tomographie par Emission de Positons (TEP). Ce
cyclotron a` usage me´dical a e´te´ de´veloppe´ en collaboration avec l’IN2P3 (Institut National
de Physique Nucle´aire et de Physique de Particules) et le CERN (Organisation Europe´enne
pour la Recherche Nucle´aire). Medicyc permet d’acce´le´rer des protons jusqu’a` une e´nergie
Fig. 3.5 – Sche´ma de l’installation du cyclotron biome´dical a` Nice “Medicyc”.
de 65 MeV. La salle de traitement posse`de un faisceau horizontal fixe. Le faisceau de
protons a` la sortie de ligne a une distribution gaussienne en e´nergie de 62 ± 0.3 MeV. Du
fait de la faible e´nergie, l’activite´ clinique est limite´e au traitement des le´sions oculaires
(environ 250 patients par an).
3.1.4 L’ICPO
L’Institut Curie centre de Protonthe´rapie d’Orsay regroupe une dizaine d’e´quipes de
recherche associe´es au CNRS, a` l’INSERM et a` l’universite´ Pierre et Marie Curie. Ce
centre installe´ dans la re´gion parisienne posse`de un cyclotron permettant de produire des
protons de haute e´nergie (E = 201 MeV). Il dispose de 2 salles de traitement e´quipe´es
chacune d’un faisceau horizontal fixe limitant les indications cliniques. Comme le Centre
Antoine Lacassagne, le centre de Proton d’Orsay traite les cancers de l’oeil (me´lanomes de
la choroide : environ 250 patients/an) mais aussi les cancers de la base du craˆne (environ
100 patients/an). L’e´nergie du faisceau est distribue´e selon un profil gaussien avec une
e´nergie moyenne de 201 MeV et une re´solution en e´nergie de ∆E/E = 5×10−3 (FWHM =
1.005 MeV) [5]. Nous avons effectue´ nos mesures dans la salle appele´e Y1 (sche´matise´e par
la figure 3.6). La diffusion passive des protons est assure´e par trois e´lements principaux
installe´s dans salle de l’acce´lerateur se´pare´e de celle du traitement. Une roue d’aluminium
en rotation (RMW) e´tale le spectre d’e´nergie du faisceau principal pour couvrir la totalite´
de la tumeur en profondeur. Un filtre binaire (BF) represente´ par un ensemble de couches
de plomb et de polycarbonate de diffe´rentes e´paisseurs permet de changer le parcours
des ions afin d’ajuster la position du pic de Bragg en profondeur. Le faisceau va ensuite
pene´trer dans un set d’e´lements diffuseurs (0.4 mm de feuille de plomb diffuseur (S)) pour
e´taler le faisceau en late´ral. Enfin, apre`s le passage par un certain nombre de collimateurs
et des chambres moniteurs (MC) installe´s dans la salle de traitement, le faisceau est
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Fig. 3.6 – Sche´ma de la sortie du faisceau du cyclotron a` l’ICPO Orsay pre´sente´
par [5]. De gauche a` droite, le faisceau passe a` travers une premie`re chambre moni-
teur (MC1) avant d’arriver a` la roue d’aluminium en rotation (RMW). Le parcours
des ions est modifie´ a` l’aide des filtres binaires (BF). Un autre e´lement diffuseur
(S) est installe´ devant le faisceau avant d’atteindre le controˆle des deux chambre
moniteurs (PC et MC2). Finalement, l’ouverture finale (FA) avant d’arriver a` la
cible (WP), sche´ma tire´ de [5].
collimate´ avant d’atteindre la cible (patient ou cuve a` eau). Le diame´tre de l’ouverture
finale (FA) peut varier entre 40 et 120 mm.
Le centre s’est engage´ re´cemment dans une re´novation qui consiste a` changer le cy-
clotron et a` l’installation d’un bras isocentrique (gantry). Cette re´novation va permettre
d’e´largir les indications de traitement (de 250 patients/an a` 800 patients/an) a` l’horizon
2010.
Fig. 3.7 – Figure de la ligne de sortie du faisceau CPO.
3.1.5 Synthe`se
Le tableau 3.1 re´sume les diffe´rents centres nous ayant permis d’effectuer notre e´tude,
avec les e´nergies et particules correspondantes. La figure 3.8 montre les profils de rende-
ment en profondeur des diffe´rentes e´nergies et particules utilise´es dans cette e´tude. L’axe
des ordonne´es est normalise´ par rapport a` la valeur maximale. Une pre´sentation ge´ogra-
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Tab. 3.1 – Re´capitulatif des centres et faisceaux utilise´s
Centre GANIL ICPO CAL CLB
Particules 13C - 12C protons protons photons
Energies 75 MeV/u - 95 MeV/u 201 MeV 65 MeV 6 MV
histo
Entries  1200
Mean    10.69
RMS       5.6
Profondeur (mm)















1 Photon 6 MV (CLB)
C 75 MeV/u (GANIL)13
C 95 MeV/u (GANIL)12
Proton 65 MeV (CAL)
Proton 201 MeV (CPO)
Fig. 3.8 – Profils des rendements en profondeur des e´nergies utilise´es pour nos
expe´riences.
phique des diffe´rents centres en France est montre´ sur la figure 3.9.
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Fig. 3.9 – Re´presentation ge´ographique des centres en France. En cercle rose les
lieux des centres d’expe´riences protons (Orsay et Nice) et carbones (Caen) et en
cercle vert le lieu du centre de lutte contre le cancer Le´on Be´rard (Lyon). Dans
cette dernie`re re´gion sera base´ le futur centre national d’hadronthe´rapie“ETOILE”
(Lyon) (extrait de [6]).
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3.2 Dosime´trie
3.2.1 De´finition de la dose absorbe´e
Lorsqu’une particule ionisante traverse un milieu de volume V et de masse m, une
certaine quantite´ d’e´nergie va eˆtre de´pose´e dans ce milieu. La dose absorbe´e est de´finie
comme l’e´nergie de´pose´e (Joules) par unite´ de masse (Kilogrammes). L’unite´ utilise´e est
le “Gray” (1 Gy = 1 J/kg) [91]. La dose provenant du grec “Dosis”, action de donner,
s’exprime ainsi de la manie`re suivante :
D[Gy] = 1.6× 10−9 × dE
dx
[keV/µm]× F [cm−2]× 1
ρ
[cm3/g] (3.1)
ou` F est la fluence, c’est a` dire, le nombre des particules primaires traversant une unite´ de
surface donne´e, dE/dx est la perte d’e´nergie par unite´ de longueur et ρ est la densite´ du
milieu absorbant. Le calcul de la dose en radiothe´rapie par photons et par ions lourds est
diffe´rent. En effet, pour ces derniers nous devons prendre en conside´ration la production
des fragments dont les charges sont diffe´rentes, ce qui complique le calcul de l’e´nergie de´po-
se´e dans le patient. Nous allons essayer par la suite de quantifier la dose totale (particules
primaires, secondaires et fragments) pour les ions lourds (protons et carbones).
3.2.2 De´tecteurs
Les techniques d’irradiation utilisant les photons, e´lectrons, protons et ions lourds ne´-
cessitent une bonne connaissance de la distribution spatiale de la dose dans le patient. Les
chambres d’ionisation sont les dosime`tres de re´fe´rence dans le domaine me´dical [91]. Tout
service doit posse´der au moins une chambre de “re´fe´rence” e´talonne´e (dans l’air ou dans
l’eau) avec un faisceau 60Co ou de photons de haute e´nergie (6 MV ou 25 MV) [100] au
LNHB (Laboratoire National Henri Becquerel) qui est le Laboratoire National de Me´tro-
logie (LNM) franc¸ais.
Lors du passage d’une particule ionisante dans la zone sensible du de´tecteur, constitue´e
de gaz, cette particule va ioniser ou exciter les atomes du gaz. Une diffe´rence de potentiel
entre deux e´lectrodes va permettre aux e´lectrons ionise´s de migrer vers la cathode. La re´-
ponse du de´tecteur est donc proportionnelle a` la quantite´ d’e´lectrons d’ionisation produite
dans la zone sensible par cette particule. La collection des charges permet de calculer la
quantite´ d’e´nergie de´pose´e dans le de´tecteur ; cette e´nergie est ensuite corre´le´e a` la dose
absorbe´e. Dans notre e´tude, les chambres d’ionisation sont conside´re´es aussi comme do-
sime´tres de re´fe´rence [101]. En revanche ces de´tecteurs ont l’inconve´nient de perturber le
faisceau primaire a` cause de leur ge´ome´trie. Pour cette raison nous avons utilise´ d’autres
de´tecteurs pour mesurer la dose relative.
Pour la ve´rification de la dose administre´e dans un milieu, plusieurs de´tecteurs peuvent
eˆtre utilise´s. Ces de´tecteurs, tels que les de´tecteurs thermo-luminiscents et les films dosi-
me´triques, doivent satisfaire les crite`res suivants pour pouvoir eˆtre utilise´s dans le domaine
me´dical [102, 103] :
– l’exactitude, de´finie comme e´tant la capacite´ d’un dosime´tre a` mesurer correctement
la dose. C’est le crite`re le plus important pour un de´tecteur. Ce crite`re peut eˆtre
limite´ par les erreurs stochastiques et les erreurs syste´matiques. Les erreurs stochas-
tiques peuvent eˆtre minimise´es par la multiplication de nombre de mesures, tandis
que les erreurs syste´matiques peuvent eˆtre dues a` une erreur de positionnement du
de´tecteur par exemple,
– la pre´cision de mesure, de´finie comme la reproductibilite´ des mesures effectue´es sous
les meˆmes conditions,
– la re´ponse du de´tecteur en fonction de la dose, de´finie par la courbe de sensibilite´
(ou courbe d’e´talonnage),
– la gamme de mesure de´finissant la limite de de´tection maximale et minimale du
de´tecteur,
– la de´pendance en e´nergie et en qualite´ de rayonnement. En ge´ne´ral, un de´tecteur
ide´al ne doit pas eˆtre de´pendant de la qualite´ du faisceau d’irradiation. Cette de´-
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pendance peut eˆtre due a` l’irradiation des mate´riaux de densite´ massique et compo-
sition chimique diffe´rentes, qui modifient la qualite´ du faisceau le long du parcours
des particules.
– la re´solution spatiale d’un de´tecteur, qualite´ majeure et rare pour les de´tecteurs
utilise´s actuellement en radiothe´rapie. La re´solution spatiale influence la mesure
de dose dans des zones de fort gradient (comme la pe´nombre pour un faisceau de
photon ou la zone du maximum du pic de Bragg).
Nous allons regarder par la suite les caracte´ristiques de trois de´tecteurs : films dosime´-
triques, radiographiques et radiochromiques et les gels dosime´triques. Les films sont tre`s
utilise´s dans le domaine me´dical, autant pour la dosime´trie relative que pour le controˆle de
qualite´. L’effet de l’irradiation pour les films dosime´triques est mesure´ en terme de densite´





Avec I0 l’intensite´ de lumie`re e´mise par la source du scanner et I l’intensite´ lumineuse
transmise a` travers le film scanner. L’avantage des films pour la dosime´trie clinique est
principalement la re´solution spatiale e´leve´e permettant notamment de controˆler la dose
dans des zones a` fort gradient (Ex : controˆle de qualite´ en radiothe´rapie par intensite´
module´ “IMRT”).
3.3 Films et gels dosime´triques
3.3.1 Films radiographiques
Les films radiographiques sont constitue´s des grains microscopiques (0.5 a` 3 microns
de diame`tre) de bromure d’argent (AgBr) re´pandus sur une couche de ge´latine [104]. Ces
films doivent eˆtre utilise´s et traite´s avec beaucoup de soin (chambre noire), un proce´de´
chimique appele´ de´veloppement est ne´cessaire afin de re´ve´ler la re´ponse de ces films. Le
de´veloppement ne´cessite l’utilisation de plusieurs produits chimiques (re´ve´lateur, fixateur,
lavage) [105]. En effet, suite a` une irradiation, la particule incidente transfe`re de l’e´nergie
aux grains AgBr qui va se traduire par la libe´ration d’un e´lectron :
Br−+ Energie→ Br + e− (3.3)
Ces e´lectrons libe´re´s vont se rassembler sur une re´gion sensible du cristal AgBr et vont
comple´ter les couches e´lectroniques des ions Ag+ charge´s positivement pour former au
final l’atome Ag. Ces atomes Ag vont former l’image latente.
Ag+ + e− → Ag (3.4)
Cette image latente va devenir visible suite au processus de de´veloppement constitue´ de
4 phases.
1. Immersion de l’e´mulsion irradie´e dans un bain re´ve´lateur qui permet de re´duire le
nombre des ions Ag+ en atomes d’Ag qui vont participer a` l’image latente,
2. Arreˆt de l’action du re´ve´lateur,
3. Fixation ne´cessaire pour e´liminer le bromure d’argent non transforme´,
4. Bain de lavage compose´ d’eau, permet d’e´liminer les atomes d’Ag restant dans le
ge´latine.
Ces de´tecteurs pre´sentent quelques inconve´nients. Tout d’abord, leur gamme de me-
sure de la dose (du 0.1 cGy a` 200 cGy) est limite´e pour certains types de films radiogra-
phiques. L’inconve´nient majeur des films radiographiques est duˆ a` la pre´sence d’atomes
me´talliques non e´quivalent tissus. Un autre inconve´nient est la proce´dure de de´ve´loppe-
ment explique´e ci-dessus. D’autre part, la relation de la dose en fonction de la densite´
optique n’est line´aire que dans une zone tre`s e´troite qui de´pend du type d’e´mulsion utili-
se´e. La re´ponse de ces films de´pend fortement de l’e´nergie des photons [106]. De plus, la
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re´ponse des films est surestime´e avec la profondeur et la taille de champ d’irradiation [107],
en raison de l’augmentation des diffusions Compton a` basses e´nergies.
Ce type de film est tre`s utilise´ en radiothe´rapie pour re´aliser le controˆle de la ge´ome´trie
et de la qualite´ du faisceau d’irradiation des appareils de traitement en 2-D (correspon-
dance entre faisceau lumineux et le faisceau re´el, controˆle de l’homoge´ne´ite´ des champs
d’irradiation...). Ils sont aussi tre`s pratiques pour la dosime´trie en particulier dans les
re´gions ou` le gradient de dose est important (dose a` l’entre´e, a` l’interface de deux milieux,
IMRT...) [108].
Il existe plusieurs types de films radiographiques, en particulier les X-Omat V (XV)
et les EDR2 de Kodak. Les films EDR2 (Extended Dose Range 2), pre´sentent quelques
avantages par rapport aux XV notamment en terme de la gamme de mesure qui peut
aller jusqu’a` 700 cGy. Ils sont e´galement moins sensibles aux photons de basses e´nergies
par rapport aux XV. Cette ame´lioration de la re´ponse des films est duˆe a` la re´duction du
nombre de grains d’argent dans le film et, par conse´quence, a` la re´duction de l’absorption
photoe´lectrique des photons de basses e´nergies. Certaines e´tudes ont montre´ des diffe´rences
<4% de la re´ponse des films pour la mesure de dose a` diffe´rentes profondeurs et avec
diffe´rentes tailles de champ [109, 110].
Dans notre cas, les caracte´ristiques de ces films pour des irradiations avec des ions
lourds n’est pas tre`s satisfaisante, d’une part a` cause de la saturation rapide a` faible dose
(2 Gy) et d’autre part a` cause du de´velopement des films apre`s irradiation et de leur
manipulation de´licate. Malgre´ ces inconve´nients, certains auteurs ont essaye´ de trouver
une solution pour leur utilisation en hadronthe´rapie [111, 112]. Ils ont de´veloppe´ un mode`le
de calcul de la re´ponse des films radiographiques en tenant compte de la densite´ massique
e´leve´e des grains de bromure d’argent. Les irradiations sont en revanche toujours limite´es
a` de faibles doses dans la limite de tole´rance des films.
3.3.2 Films radiochromiques
Les films radiochromiques sont des films translucides qui re´ve´lent une couleur bleue
apre`s une irradiation. Suite a` l’irradiation, les cristaux de diace´tyle`ne (monome`res) consti-
tuant le film se polyme´risent en chaˆıne ce qui donne la couleur bleue du film irradie´ [113].
En effet, il a e´te´ montre´ [114] que suite a` une irradiation, les cristaux de diace´tyle`ne mo-
nome`re (a) identique a` ceux qui constituent les films radiochromiques, se polyme´risent
en une structure de polyme`re butatrie`ne (b). Cette chaˆıne de polyme`res continue a` se
propager en passant en un e´tat interme´diaire de re´arrangement de structure (c), avant de
finir par une structure acetyle`ne (d) avec un carbe`ne (atome carbone avec deux e´lectrons
non-lie´s) attache´ a` la fin de chacune des chaˆınes polyme`res (voir figure 3.10). Il a e´te´
Fig. 3.10 – Structure d’un diace´tyle`ne monome`re (a), apre`s irradiation, se poly-
me´rise en butatrie`ne (b) ; e´tat interme´diaire de re´arragement (c) et enfin structure
de polyme`re ace´tyle`ne (d), (extrait de [7]).
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montre´ aussi que la phase de transition butatrie`ne-ace´tyle`ne prend ∼4 heures a` 100 K.
Ce qui explique qu’a` 23°C (soit 296 K) la phase de transition est beaucoup plus lente.
Ils pre´sentent ne´anmoins plusieurs avantages notamment en terme de re´solution spatiale
qui est >1 pixel/µm. La gamme de mesure de la dose de ces films peut aller de quelques
Grays a` quelques kilo-Grays. Ils sont peu sensibles a` la lumie`re du jour ce qui permet
une facilite´ de manipulation et de pre´paration. Ils peuvent eˆtre coupe´s, immerge´s dans la
cuve a` eau pour le controˆle de qualite´ en radiothe´rapie par exemple et n’ont pas besoin de
de´veloppement. La courbe de sensibilite´ repre´sente une fonction line´aire jusqu’a` une dose
de ∼100 Gy et une fonction logarithmique pour les doses plus e´leve´es. Cette sensibilite´
est de´pendante du scanner utilise´ pour la lecture des films. La courbe de re´ponse des films
sera e´tudie´e plus loin (4. Mode`le de pre´diction de la densite´ optique).
3.3.3 Gels dosime´triques
Bien que dans cette e´tude nous nous focalisons principalement sur les films dosime´-
triques, il est important de mentionner que d’autres instruments peuvent eˆtre utilise´es
pour la dosime´trie en clinique. Les gels dosime´triques sont des dosime`tres 3D. Ils pre´-
sentent une bonne re´solution spatiale (2 mm), mais la re´ponse des gels de polyme`res
de´pend de l’exposition a` la lumie`re et de la tempe´rature du gel pendant la lecture. De
plus, ils ne´cessitent une IRM (Imagerie par Re´sonnance Magne´tique) pour la lecture, ce
qui rend leur utilisation de´licate [115].
3.3.4 Resume´ des avantages et inconve´nients des diffe´rents de´tec-
teurs
Les principaux avantages et inconve´nients des de´tecteurs de´crits dans ce paragraphe
sont repertorie´s dans le tableau 3.2 suivant.










Films radiographiques X × × ×
Films radiochromiques X X X ×
Gels dosime´triques X X X ×
Cette liste comple`te sans eˆtre exhaustive, montre qu’aucun des dosime`tres existants
n’est parfait et que chacun pre´sente un certain nombre d’inconve´nients. Nous avons choisi
de travailler avec les films radiochromiques pour :
– leur facilite´ d’utilisation,
– leur gamme de dose
– et leur e´quivalence tissus qui est l’avantage majeur par rapport aux films radiogra-
phiques utilise´s en clinique.
Plusieurs types de films radiochromiques existent sur le marche´. Dans le tableau 3.3,
nous allons citer les caracte´ristiques de certains types des films utilise´s a` l’heure acu-
telle. Notons, que ces films sont re´cents relativement aux films radiographiques et que des
ame´liorations sont encore en cours. Dans le tableau 3.3, nous allons regarder trois carac-
te´ristiques de diffe´rents types de films radiochromiques : la structure des films, l’e´paisseur
de leur couche sensible et la gamme de mesure.
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Tab. 3.3 – Principales caracte´ristiques des diffe´rents types de films radiochro-
miques.
Nom du film Structure Epaisseur couche active Gamme de mesure
HD-810 monocouche 6.5µm 10 Gy -400 Gy
HS monocouche 40µm 0.5 Gy - 40 Gy
MD-55-v2 bicouche 2×16µm 2 Gy - 100 Gy
EBT bicouche 30µm 1 cGy – 800 cGy
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3.4 Caracte´ristiques et e´tudes sur les diffe´rents mo-
de`les des films radiochromiques
3.4.1 Etat de l’art
Les films radiochromiques ont e´te´ e´tudie´s par plusieurs auteurs dans le cadre de l’uti-
lisation me´dicale. Ici nous allons pre´senter quelques travaux effectue´s sur ce type de films.
Cette partie va eˆtre divise´e en deux selon le type d’irradiation : la premie`re va concerner
les e´tudes effectue´es en radiothe´rapie conventionnelle (photons et e´lectrons) et la seconde
celles en hadronthe´rapie (essentiellement protons et carbones).
3.4.1.1 Radiothe´rapie conventionnelle
Depuis quelques dizaines d’anne´es, les films radiochromiques sont devenus un sujet
d’inte´reˆt pour plusieurs scientifiques surtout dans le domaine me´dical. Des sujets divers
ont fait l’objet d’e´tudes effectue´es sur des types de films diffe´rents. Nous pouvons de´gager
deux proble´matiques. La premie`re est de connaˆıtre le comportement de ces de´tecteurs sous
faisceaux de photons en terme d’uniformite´, line´arite´ et reproductibilite´. La deuxie`me est
d’e´tudier la me´thode d’analyse de ces comportements en terme de densite´ optique et de
source de lumie`re recommande´e.
La premie`re proble´matique a e´te´ e´tudie´e par Zhu et al [116] en 1997 pour les films de
type MD-55. Les auteurs ont montre´ que malgre´ la mauvaise uniformite´ des films MD-55
qui peut atteindre 15% de variation en densite´ optique, ces derniers peuvent atteindre une
pre´cision de ±2% a` des doses de 20 Gy avec une re´solution spatiale de 0.25 mm. Zhu et al
ont conclu que ces films pre´sentent un potentiel dans la dosime´trie 2D en curiethe´rapie,
chirurgie et d’autres applications a` doses e´leve´es en radiothe´rapie. D’autres e´tudes ont
e´te´ effectue´es par Buston, Cheung et al [117, 118, 119, 102] utilisant les films type EBT
essentiellement mais aussi les MD-55. Une des e´tudes sur les films EBT concernait la
mesure de la pe´nombre d’un faisceau de photon de haute e´nergie [117]. Dans cette meˆme
e´tude, Cheung et al ont compare´ les films radiochromiques et les films radiographiques. Ils
ont montre´ que les films radiographiques offrent une mesure avec une re´solution spatiale
assez importante, mais peuvent eˆtre influence´s par le fait qu’ils sont de´pendants en e´nergie,
et cela peut induire une surestimation de la dose surtout dans les zones de pe´nombre. Les
films kodak EDR2 ont ame´liore´ le´ge`rement la de´pendance en e´nergie. Les auteurs ont
conclu que les films EBT “Gafchromiques” offrent les deux avantages, haute re´solution et
inde´pendance en e´nergie (moins de 10% entre 50 kV et 6 MV), ce qui lui permet d’eˆtre
un de´tecteur efficace pour la mesure de pe´nombre.
Un autre travail a e´te´ effectue´ par Martisikova et al [120] sur une e´tude quantitative
et syste´matique des effets qui peuvent influencer la mesure de la densite´ optique nette de
films Gafchromic EBT. Les auteurs ont d’abord e´tudie´ l’influence de la taille de la zone
d’inte´reˆt selectionne´e sur l’incertitude de la mesure. La conclusion e´tait que l’influence est
presque ne´gligeable sur l’incertitude totale de la mesure (∼1,9% au lieu de 1,6%). Ils ont
montre´ aussi que la re´ponse des films est inde´pendante de la taille du film. En revanche,
Fuss et al [121] et Martisikova et al ont de´duit que la re´ponse des films continue a` e´voluer
meˆme 15 jours apre`s l’irradiation.
Le deuxie`me proble´matique concernant les me´thodes de calcul de la densite´ optique des
films et le scanner utilise´ a e´te´ discute´e par Reinstein et al [122, 123, 124]. Les auteurs ont
de´crit une me´thode de calcul de la courbe de re´ponse des films MD-55-2 pour diffe´rentes
sources de lumie`re (He-Ne Laser, un scanner lumie`re blanche et deux LED a` lumie`re
rouge filtre´e) en se basant sur la connaissance (mesure) du spectre d’absorption des films
Gafchromiques. Ces films pre´sentent une version ame´liore´e des films MD-55 [125]. Ils ont
montre´s que la line´arite´ de la re´ponse et de la sensibilite´ de´pendent fortement du spectre de
lumie`re utilise´ par le scanner. Ils ont aussi montre´, que l’utilisation des sources de lumie`re
rouge LED avec un filtre sur une longueur d’onde de 671 nm (proche du pic majeur
d’absorption) peut induire une sensibilite´ maximale quatre fois plus importante qu’un
laser He-Ne (632.8 nm). D’autres e´tudes sur le type de scanner a` utiliser ont e´te´ effectue´es
par Devic et al [126, 127, 128]. En 2004, ils ont effectue´ une e´tude de comparaison des
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courbes de sensibilite´ et l’incertitude sur l’estimation de la dose en utilisant sept scanners
diffe´rents et deux types de films HS et XR-T. Les auteurs ont montre´ que pour obtenir
une densite´ optique nette de 0.5, il faut irradier un film de type HS avec un faisceau de
photons de 6 MV a` 6 Gy si la lecture est faite avec le scanner Victoreen qui est de´die´
pour les films radiochromiques alors qu’il faut autour de 30 Gy si la lecture est effectue´e
avec un scanner clinique Vidar VXR-16. Dans une autre e´tude, en 2005 [127], Devic et al
ont e´tudie´ plus pre´cise´ment la mesure avec un scanner plat “flat-bed” et ont introduit un
protocole de mesure pour les films types HS et EBT irradie´s avec un faisceau de photons 6
MV. Il en resulte une incertitude de l’ordre de 2% sur la dose utilisant un scanner AGFA
Arcus II pour une dose de´livre´e ≥0.4 Gy pour les films EBT et ≥5 Gy pour les HS. Dans
la dernie`re e´tude publie´e en 2009 [128], Devic et al ont modifie´ le protocole de dosime´trie
pour les films EBT utilisant un scanner Epson Expression 1680 flat-bed. Les auteurs ont
exploite´ les trois domaines de spectre de lumie`re RVB dans le but d’e´tendre la gamme de
dose. En optimisant cette gamme de dose pour chacune des couleurs RVB nous obtenons
un syste`me plus pre´cis < 1.5% : en utilisant la lumie`re rouge dans une gamme de dose
entre 0 et 4 Gy, dans la zone du vert entre 4 et 50 Gy et dans le bleu pour des doses > 50
Gy.
3.4.1.2 Hadronthe´rapie
Ces films sont aussi le sujet de quelques e´tudes en hadronthe´rapie pour des appli-
cations dosime´triques et de controˆle de qualite´. La plupart des e´tudes a essentiellement
porte´ sur des irradiations en protons et peu en carbone. Du fait que les ions carbones et
protons pre´sentent des interactions diffe´rentes de celles des photons, l’e´tude de ces films va
de´pendre de plusieurs facteurs. Un des facteurs majeurs est le transfert d’e´nergie line´ique
des particules (TEL).
Protons
Nichiporov et al 1995 ont e´value´ les proprie´te´s dosime´triques des de´tecteurs
a` base d’alanine et des films radiochromiques pour des irradiations en protons [129]. Le
but de cette e´tude e´tait l’intercomparaison des re´sultats de l’Institute of Theoretical and
Experimental Physics (ITEP) et le National Institute of Standards and Technology (NIST)
en terme de mesure de la dose par films radiochromiques. Ils ont utilise´ les films de type
DM-1260 dans le cadre de mesure de dose dans les zones de fort gradient. Les auteurs
ont montre´ que les films sont moins sensibles lorsqu’on les place parale`llement au faisceau
et conseillent l’utilisation des films en position perpendiculaire au faisceau d’irradiation.
Une calibration des films a e´te´ effectue´e dans le laboratoire NIST avec un faisceau de
60Co. Pour e´tudier la de´pendance en TEL, les films ont e´te´ place´s dans un fantoˆme en
plastique a` une angle de 10°et irradie´s avec un faisceau de proton de 175 MeV a` l’ITEP. Les
densite´s optiques sont ensuite converties en dose absolue utilisant la calibration effectue´e
au laboratoire NIST. Des diffe´rences de 2.5% en dose ont e´te´ observe´es.
Stanislav Vatnitsky 1996 a mesure´ les profils de dose en profondeur et late´raux
pour des faisceaux de protons a` des e´nergies de 100-250 MeV a` l’aide de films radiochro-
miques MD-55 [130]. Ces films ont e´te´ analyse´s a` l’aide du syste`me RIT 113. Les re´sultats
ont e´te´ compare´s aux mesures effectue´es avec une chambre d’ionisation plate. Ces films
sont moins sensibles dans la zone situe´e derrie`re le pic de Bragg qu’il soit module´ ou non.
Ne´anmoins, la variation en profondeur a` 80-50% derrie`re le maximum du pic de Bragg
entre la mesure de film et la chambre d’ionisation n’est que de 0.1-0.2 mm pour les fais-
ceaux utilise´s. Les profils late´raux ont e´te´ compare´s avec les films radiographiques Kodak
XV-2 et pre´sentent un tre`s bon accord. Pour obtenir une uniformite´ de ±2%, les films
doivent eˆtre scanne´s avec une re´solution de 85 µm. Lors d’une comparaison d’un profil de
pic de Bragg pour un faisceau de proton mono-e´nergitique de 100 MeV, il a trouve´ que le
rapport pic/plateau est infe´rieur pour les mesures par films que celles obtenues avec une
chambre d’ionisation. En revanche, cette diffe´rence de ±3% reste tole´rable, une tole´rance
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qui a e´te´ rapporte´ par d’autre e´tudes [125]. Il a conclu que ces films MD-55, avec quelques
limitations, sont de bons de´tecteurs dosime´triques pour un faisceau simple de protons et
pour la ve´rification de la dose en multi-champs.
Piermattei et al 2000 ont effectue´ une e´tude de dosime´trie pour un faisceau de
proton basse e´nergie au moyen de nouveau film radiochromique MD-55-v2 [131]. La densite´
optique des films a e´te´ obtenue a` l’aide du microdensitome`tre 100 PeC (Photoelectron
corporation) avec une longueur d’onde de 665 nm. Les films ont e´te´ irradie´s avec un
faisceau de proton de 26.7 MeV a` Catane en Italie (INFN-LNS). Les auteurs ont trouve´
que ces films sous-estiment de 40% la dose absolue de´pose´e vers le maximum du pic de
Bragg. D’apre`s Piermattei et al, ceci est probablement duˆ a` la variation de la sensibilite´
des films avec le transfert d’e´nergie line´ique. En revanche, la position du pic de Bragg est
en bon accord avec la mesure de la chambre d’ionisation.
Ions Carbone
Buenfil et al 2002 ont e´tudie´ la possibilite´ d’utiliser les films radiochromiques
comme dosime`tres pour les particules charge´es a` basses e´nergies [132]. Ils ont e´tudie´ deux
types de films HD-810 et MD-55-1. Ils ont re´alise´ leur e´tude utilisant des faisceaux de
protons avec des e´nergies infe´rieures a` 4.5 MeV, des faisceaux 4He a` des e´nergies infe´rieures
a` 7.5 MeV et des ions carbone de 10 et 14 MeV. Les doses d’irradiation variaient de 3
a` 20×103Gy. Les irradiations ont eu lieu au Mexique (l’acce´le´rateur du laboratoire IF-
UNAM). Deux me´thodes pour scanner les films ont e´te´ utilise´es : soit le spectrophotome`tre
ou` le changement de la densite´ optique en fonction de la dose est obtenu directement, soit
avec le scanner Microtek ScanMaker E3 flatbed (lumie`re blanche) pour lequel la re´ponse
des films est obtenues avec la formule suivante :
R = log(NG0/NG) (3.5)
ou` R e´tant la re´ponse du film, NG re´presente le niveau de gris du film irradie´ et NG0
le niveau de gris d’un film non-irradie´. Le comportement des films est identique pour
les deux me´thodes a` la diffe´rence que les niveaux de gris du scanner saturent plus vite
que celles du spectrophotome`tre malgre´ une meilleure re´solution spatiale. Buenfil et al
ont observe´ que la sensibilite´ des films de´pend fortement de la particule incidente et de
l’e´nergie. Cette de´pendance est plus grande a` des basses e´nergies. Cette de´pendance a e´te´
e´galement observe´e par plusieurs auteurs (Vatnisky et al, Parasad et Bloch et Piermattei
et al) qui ont utilise´ des faisceaux de protons.
Martisikova et al 2008 ont e´tudie´ les proprie´te´s des films radiochromiques type
EBT pour l’utilisation en routine clinique sous faisceau d’ions carbone [133]. Ils ont d’abord
e´tudie´ les incertitudes de ces films utilisant un faisceau de photons 6 MV. Ensuite, les au-
teurs ont regarde´ le comportement de ces films apre`s irradiation par ions 12C a` une e´nergie
de 250 MeV/u au GSI. Les films ont e´te´ analyse´s a` l’aide d’un scanner plat EPSON Ex-
pression 10000XL. Avec les irradiations en photons, Martisikova et al ont e´tudie´ plusieurs
parame`tres : la diffusion de la lumie`re du scanner, l’e´volution de la densite´ optique en
fonction du temps, la de´pendance en tempe´rature etc... Avec les irradiations par ions
carbone ils ont pu comparer les premie`res mesures entre des films EBT et une chambre
d’ionisation. Ils ont observe´ un effet de saturation dans la re´gion du pic de Bragg. D’apre`s
les auteurs, cette saturation s’accorde avec les the´ories sur la structure de la trace qui
pre´dit une ionisation importante autour de la trace d’ions carbone [134, 135, 136].
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Tab. 3.4 – Re´capitulatif des publications e´tudiant les diffe´rents films radiochro-
miques en radiothe´rapie par photons
Auteurs Type de films Sujet d’e´tude
Zhu et al 1996 MD-55 uniformite´ et pre´cision en
dose
McLaughlin et al 1996 MD-55 et DM-
1260
de´pendance de la re´ponse
en fonction de la tempe´ra-
ture et l’humidite´
Reinstien et al 1997 MD-55-2 calcul de la re´ponse pour
diffe´rentes sources de lu-
mie`re de scanner
Devic et al 2004-2005 et
2009
HS, XR-T et EBT incertitude sur la re´ponse
en fonction de sept diffe´-
rents scanners et protocole
de mesure
Fiandra et al 2006 EBT diffusion de la lumie`re due
a` un scanner flatbed
Cheung, Buston et al 2006 MD-55 et EBT mesure de la pe´nombre
Martisikova et al 2008 EBT influence de la taille du
ROI sur l’incertitude de la
mesure
Tab. 3.5 – Re´capitulatif des publications e´tudiant les diffe´rents films radiochro-




Nichiprov et al 1995-1997-
1998 (p)
DM-1260 calibration et intercomparai-
son de la mesure de la dose




MD-55 mesure des profils et utilite´
des films pour les irradiations
multichamps en protons
Piermattei et al 2000 (p) MD-55-2 e´tude de dosime´trie pour un
faisceau de proton basse e´ner-
gie
Buenfil et al 2002 (p+c) HD-810 et
MD-55
dosime´trie et de´pendance de
la sensibilite´ en fonction du
type de particule d’irradiation
Martisikova et al 2008 (c) EBT proprie´te´s des films pour
l’hadrons : densite´ optique,
de´pendance en te´mperature
etc...
Frisson et al 2009 (c) MD-55-v2 calcul de la densite´ optique
des films pour le controˆle qua-
lite´ en hadronthe´rapie
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3.4.2 Films MD 55-v2
Pour effectuer nos mesures dosime´triques, nous avons utilise´ les films radiochromiques
MD-55-v2 (International Specialty products (ISP), Wayne, NJ, batch # P0234MDV2).
En effet, la re´solution des films est de ∼1 pixel par µm. Les films MD-55-v2 utilise´s
dans ce travail ont une e´paisseur de 310 µm, avec deux couches sensibles de 16 µm cha-
cune, constitue´es des microcristaux diacetyle`ne monome´rique sur un support de polyester
(Figure 3.11). Les films irradie´s pre´sentent deux pics d’absorption centre´s a` 614 nm et
674 nm [118]. La figure 3.13 montre la densite´ optique en fonction de la longueur d’onde
pour un film irradie´ a` plusieurs doses. Cette courbe a e´te´ obtenue par des mesures d’ab-
sorbance a` l’aide d’un scanner Ultra-Violet dont dispose le LIM (Laboratoire d’Inge´nierie
des Mate´riaux) a` Paris. La figure 3.13 montrent la variation de l’absorbance pour des
films irradie´s a` une dose de 10 Gy a` l’entre´e. Les trois spectres correspondent aux trois
films qui ont e´te´ place´s a` des profondeurs diffe´rentes dans le fantoˆme : a` l’entre´e, a` 10 mm
et a` 15 mm. Ces pics sont situe´s dans la re´gion du spectre lumineux qui correspond au
rouge. C’est pourquoi les films irradie´s ont une couleur bleue (Figure 3.12). L’absorption
augmente avec la dose et par conse´quence le film apparaˆıt d’un bleu de plus en plus intense
(Figure 3.13). La figure 3.12 montre le changement de couleur des films en fonction de la
dose.
Fig. 3.11 – Compositions d’un film radiochromiques MD-55-v2.
Fig. 3.12 – Irradiation des films radiochromiques MD-55 sous un faisceau de
proton 65 MeV au Centre de proton the´rapie Antoine Lacassagne. Nous avons
augmente´ la dose d’irradiation de manie`re croissante d’un film a` un autre pour
observer le changement de densite´ optique.
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Fig. 3.13 – Courbe de sensibilite´ des films radiochromiques MD-55-v2 irradie´s a`
une dose de 10 Gy a` l’entre´e avec un faisceau de 12C de 95 MeV/u au GANIL.
3.4.3 Le Vidar VXR-16
Avant toute analyse, nous avons e´tabli la courbe de calibration des films, de´terminant
la relation entre le noircissement du film (ou densite´ optique) et la dose rec¸ue. La lecture de
ces films est effectue´e 4 jours apre`s les irradiations avec un Vidar VXR-16 DosimetryPRO
Film Digitizer (Vidar Corporation, Hendron, Virginia) au centre re´gional Le´on Be´rard
(Lyon - France). Ce scanner (voir figure 3.14) a` lumie`re blanche a un spectre d’e´mission
entre 250 nm et 750 nm de´livre´ par une lampe fluorescente [137, 106]. La re´solution
utilise´e est de 285 dpi (dot per inch ou point par pouce) ce qui correspond a` 89 µm par
pixel. Le Vidar VXR-16 utilise une profondeur des couleurs de 16 bpp (bits par pixel).
Cette unite´ est utilise´ pour de´crire le nombre de bits utilise´s pour repre´senter la couleur
d’un pixel dans une image. Pour effectuer la calibration du scanner, nous disposons d’une
e´chelle de densite´ appele´ “step wedge” constitue´ de 32 e´chelons de densite´ diffe´rentes et
pre´senter comme un film. Ce film est ensuite nume´rise´ a` l’aide du logiciel Omnipro IMRT
(Scanditronix Wellhofer - IBA) pour obtenir une gamme de densite´ optique de 0.06 a` 3.75.
Ces valeurs sont obtenues a` l’aide du convertisseur analogique-nume´rique (A/N) et qui
correspondent aux valeurs 1568 et 63972 respectivement. Finalement, nous obtenons une
courbe de densite´ optique en fonction des valeurs A/N qui sera la courbe de calibration
du scanner.
Une fois le scanner e´talonne´, nous pouvons maintenant effectuer la courbe de calibra-
tion des films. Nous avons tout d’abord effectue´ des mesures de la dose absolue a` l’aide de
la chambre d’ionisation dans les conditions de re´fe´rence (a` 100 cm de la source de photons
de l’acce´lerateur dont une e´paisseur de d’e´quivalent eau pour assurer l’e´quilibre e´lectro-
nique). Les films sont ensuite irradie´s dans les meˆme conditions. Ces films ont e´te´ pose´s
sur un support transparent et scanne´s en utilisant le logiciel Omnipro IMRT. Nous avons
selectionne´ une zone d’inte´reˆt au centre du film. Le logiciel calcule une densite´ optique
moyenne dans cette zone et la valeur de la dose lui est associe´e. Nous obtenons ainsi une
courbe repre´sentant la relation entre la densite´ optique et la dose rec¸ue. La densite´ optique
a e´te´ mesure´e avec une pre´cision de 5% [103] qui repre´sente une estimation de l’ensemble
des erreurs dues a` l’irradiation et l’analyse avec le scanner. Les figures 3.16 et 3.15 nous
montrent deux sche´mas du logiciel Omnipro qui servent a` l’analyse des films.
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Fig. 3.14 – Sche´ma de principe du scanner VIDAR VXR-16.
Fig. 3.15 – Re´sultats d’une analyse avec le logiciel Omnipro IMRT. Nous montrons
l’exemple d’un film (en haut a` gauche) qui contient le profil de pic de Bragg sur
l’axe y (en bas a` droite). Le profil selon l’axe x est montre´ en haut a` droite.
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Fig. 3.16 – Analyse de la forme du faisceau du Centre Antoine Lacassagne a` Nice
(en haut a` gauche) avec le logiciel Omnipro IMRT.
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3.5 Mate´riaux et configurations des expe´riences
3.5.1 Mate´riaux absorbants
Pour pouvoir mesurer la diffe´rence de de´poˆt d’e´nergie en profondeur, nous avons be-
soin d’absorber ou de de´grader l’e´nergie du faisceau d’irradiation pour reproduire ce qui se
passe dans le corps humain lors d’un traitement. Le choix des types de mate´riaux absor-
bants est une taˆche qui ne´cessite beaucoup d’attention. Il est tre`s important de connaˆıtre
pre´cisement la composition chimique et la densite´ massique de ces mate´riaux. Le but
des premie`res expe´riences e´tait d’utiliser des mate´riaux qui s’approchent de la densite´
massique des tissus. Nous avons utilise´ trois mate´riaux diffe´rents :
– Le polypropyle´ne ou PP (proche tissus mous) de densite´ massique, d = 0.92 g/cm3
et de composition chimique C3H6
– Le polystyre`ne expanse´ (mate´riau proche poumon en inspiration) de densite´ mas-
sique, d = 0.05 g/cm3 et de composition chimique C8H8
– Le polytetrafluoroethylene ou PTFE appele´ aussi Teflon (mate´riau proche os) de
densite´ massique, d = 2.07 g/cm3 et de composition chimique CF2
Les mate´riaux de´crits ci-dessus pre´sentent quelques difficulte´s de manipulation. En effet,
les plaques de PTFE de 1 mm d’e´paisseur n’e´taient pas parfaitement planes et pre´sen-
taient une le´ge`re courbure. De ce fait, nous avons e´te´ amene´s a` compresser les fantoˆmes de
manie`re a` ne pas avoir une couche d’air entre les diffe´rentes plaques et les films. Par conse´-
quent, lors de la compression, les e´paisseurs des couches sensibles et celles des plaques de
polystyre`ne expanse´ sont modifie´es, et nous pouvons donc difficilement reproduire exac-
tement leurs e´paisseurs avec les simulations.
Nous avons ensuite utilise´ d’autres mate´riaux plus stables en terme de ge´ome´trie mieux
de´finie et de densite´s massiques et de composition chimique e´quivalent tissu. Ceci est tre`s
important pour un calcul plus correct de la dose, et par conse´quent des simulations plus
fiables. Les dernie`res irradiations des films ont e´te´ re´alise´es en pre´sence des absorbants
suivants :
– PMMA (e´quivalent tissus mous) de densite´ massique, d = 1.18 g/cm3, et de com-
position chimique (C5O2H8)n
– Mate´riau e´quivalent poumon (Lung - ISP) de densite´ massique, d = 0.225 g/cm3,
et de composition chimique donne´e par [96]
– Mate´riau e´quivalent os (Cortical Bone - ISP) de de densite´ massique, d = 2.2 g/cm3,
et de composition chimique donne´e par [96]
De plus, nous avons effectue´ une verification de la densite´ massique de tous les ma-
te´riaux utilise´s. Leur masse a e´te´ mesure´e a` l’aide d’une microbalance pie´zoe´lectrique
posse´dant une pre´cision de ±0.001 g. Un pied a` coulisse nous a permis de mesurer les
tailles des mate´riaux avec une pre´cision de ±0.02 mm.
Ces mate´riaux ont e´te´ choisis pour leurs proprie´te´s radiologique et physique (densite´
massique) diffe´rentes. Les films ont e´te´ place´s entre les blocs de mate´riaux absorbants afin
de reconstituer un rendement en profondeur, c’est a` dire une distribution de la dose en
fonction de l’e´paisseur. L’assemblage de plusieurs mate´riaux avec l’insertion des films va
eˆtre appele´ fantoˆme par la suite.
Nous avons teste´ deux configurations (voir section 3.5.2) pour re´aliser ces expe´riences.
3.5.2 Configurations
Deux configurations ont e´te´ mises en place pour e´tudier le de´poˆt de dose en profondeur.
Ces deux configurations vont eˆtre de´crites dans les paragraphes suivants en pre´sentant les
avantages et les inconve´nients de chacune (voir tableau 3.6).
Configuration en tranches : plusieurs e´tudes de mesure de dose ont e´te´ effectue´es
par la manie`re classique que nous avons appele´e configuration en tranche [138, 136]. Celle-
ci consiste en l’utilisation des blocs cubiques de mate´riaux (ou fantoˆmes). Ces fantoˆmes
peuvent eˆtre soit homoge`nes, c’est a` dire en utilisant un seul type de mate´riau pour obtenir
le profil de rendement en profondeur, soit he´te´roge`ne avec plusieurs types de mate´riaux
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diffe´rents (e´quivalent os et/ou e´quivalent poumon). La configuration en tranches consiste a`
glisser les films derrie`re des mate´riaux absorbants afin d’enregistrer la dose de´pose´e apre`s
chaque bloc de mate´riau (voir figure 3.17). Les films ont e´te´ coupe´s en plusieurs morceaux
Fig. 3.17 – Illustration de la configuration en tranche avec l’insertion des films
entre les fantoˆmes cubiques.
de 50x50x50 mm3. Les mate´riaux utilise´s dans cette configuration ont des dimensions assez
fines de 40x40x1 mm3. Cette me´thode nous permet d’avoir plusieurs points de mesure a`
des positions connues (re´solution de 1 mm en profondeur) le long du profil de pic de Bragg.
Cette me´thode utilise´e auparavant par Parodi et al [138] pre´sente l’avantage de mesurer la
dose a` un endroit pre´cis et surtout de faire l’e´talonnage avec la chambre d’ionisation plate
PTW 23344 utilise´e au GANIL. La chambre d’ionisation nous permettra dans ce cas la`
de ve´rifier la position du maximum du pic de Bragg. De plus, nous pouvons utiliser cette
configuration pour ve´rifier l’homoge´ne´ite´ du champ d’irradiation dans le film. En revanche,
en utilisant cette me´thode il est difficile d’obtenir le maximum de pic de Bragg a` cause de
la tre`s faible re´solution par rapport a` la longueur du pic de Bragg. La figure 3.19 pre´sente
une comparaison, entre la simulation et la mesure, de la densite´ optique en fonction de la
profondeur d’une irradiation d’un fantoˆme homoge`ne de PMMA avec insertion des films a`
des profondeurs diffe´rentes. Ces fantoˆmes ont e´te´ irradie´s avec un faisceau d’ions carbone
13C a` 75 MeV/u a` deux doses de 5 et 20 Gy. La configuration en tranches a e´te´ exploite´e
lors de nos premiers tests au GANIL pour des irradiations en carbone et au CAL pour
les irradiations en protons basse e´nergie (voir chapitre 2). Lors de la premie`re expe´rience
au GANIL avec un faisceau d’ions carbone 13C a` 75 MeV/u, qui a eu lieu en mai 2007,
soixante trois films ont e´te´ irradie´s dont 38 pour les fantoˆmes homoge`nes et 24 pour les
fantoˆmes he´te´roge`nes.
Configuration en triangle : pour nous affranchir du proble`me de re´solution en
profondeur, nous avons de´cide´ de tester une configuration diffe´rente. Cette configuration
consiste a` placer un bloc de PMMA en forme de triangle devant un film radiochromique
de 60x60x60 mm3 (figure 3.18). Ainsi l’angle de triangle permet de retre´cir (α >45 °) ou
e´tendre (α <45 °) la courbe de Bragg, alors qu’un angle de 45 °conserve la taille de pic
de Bragg, l’ensemble du rendement en profondeur est alors visible sur un seul film. Les
irradiations en protons au ICPO ont e´te´ faites avec un triangle de 45 °(50 mm x50 mm x50
mm) et les irradiations en carbone au GANIL avec un triangle de 35 °(20 mm x 40 mm
x50 mm). Pour les irradiations carbone nous avons applique´ un facteur de correction pour
la position du pic de Bragg. Ce facteur correctif est de tanα = 0.7. Cette me´thode nous
permet d’avoir un pic de Bragg total. Les deux avantages majeurs de cette configuration
sont :
– la re´solution de 1 pixel/µm en profondeur,
– l’utilisation d’un seul film pour obtenir un pic de Bragg entier, donc l’e´conomie en
nombre de films utilise´s et la mesure du maximum du pic de Bragg.
La figure 3.21 montre les re´sultats d’un film irradie´ avec la configuration triangle, a` une
dose de 60 Gy de´livre´e par un faisceau d’ions carbone 12C a` 95 MeV/u. De meˆme, nous
avons pu utiliser cette configuration pour irradier des fantoˆmes he´te´roge`nes. Pour faire
ceci, les films ont e´te´ intercale´s derrie`re le bloc traingulaire en PMMA et entre les blocs
e´quivalent poumon et e´quivalent os, de 50x50x5 mm3 et 50x50x10 mm3 respectivement. De
cette manie`re, nous avons pu obtenir trois pics de Bragg complets sur trois films diffe´rents.
3.5. MATE´RIAUX ET CONFIGURATIONS DES EXPE´RIENCES 77
Tab. 3.6 – Avantages et inconve´nients des configurations utilise´es.
Configurations Avantages Inconve´nients




Triangles Re´solution e´leve´e, Un
seul film
pas de calibration pos-
sible
Les fantoˆmes he´te´roge`nes vont nous permettre d’e´tudier les effets des he´te´roge´ne´ite´s sur
le de´poˆt de dose le long de parcours des ions.
Fig. 3.18 – Illustration de la configuration en triangle avec l’insertion des films
entre chacuns des fantoˆmes.
Nous avons adopte´ cette configuration pour les irradiations en carbone (GANIL) ou
en proton (ICPO).
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3.6 Re´sultats
Dans cette partie, nous pre´sentons quelques exemples des donne´es obtenues suite aux
diffe´rentes irradiations. Pour chacune des configurations, en tranches et en triangle, nous
allons montrer les re´sultats bruts pour des fantoˆmes homoge`nes et he´te´roge`nes.
3.6.1 Configuration en tranches
Nous avons effectue´ nos premiers tests de de´poˆt de dose en profondeur au GANIL a`
Caen et au CAL a` Nice. Les premiers re´sultats ont e´te´ obtenus en utilisant la premie`re
configuration en tranche au GANIL avec un faisceau de 13C a` 75 MeV/u et ensuite la
meˆme expe´rience e´te´ re´alise´e a` Nice avec un faisceau de proton de 65 MeV. La figure 3.19
montre les profils de pic de Bragg pour deux irradiations effectue´es au GANIL par un
faisceau 13C d’e´nergie 75 MeV/u. Ce profil est exprime´ en densite´ optique en fonction
de la profondeur. La dose d’irradiation est de 10 Gy de´livre´e a` un fantoˆme homoge`ne en
tranche (PP : en bleu) et un fantoˆme he´te´roge`ne qui contient des plaques de PP et des
plaques de PTFE (courbe en rouge). La figure 3.20 montre les mesures effectue´es a` CAL
a` Nice avec un faisceau de protons de 65 MeV. La dose d’irradiation est de 30 Gy de´livre´e
dans un fantoˆme homoge`ne constitue´ de plusieurs plaques de PP.
Fig. 3.19 – Rendement en profondeur issu de l’irradiation par un faisceau de 13C
de 75 MeV/u, d’un fantoˆme homoge`ne en tranche (PP : en bleu) et d’un fantoˆme
he´te´roge`ne (PP (6 tranches × 1 mm) + PTFE (4 tranches × 1 mm) + PP (6
tranches × 1 mm) : en rouge) . La dose d’irradiation est de 10 Gy.
3.6.2 Configuration en triangle
Nous avons remarque´ la difficulte´ d’obtenir le maximum du pic de Bragg avec la
configuration en tranche. C’est ainsi que nous avons de´cide´ de tester la configuration en
triangle. Nous avons effectue´ des tests utilisant la configuration en triangle au GANIL
avec un faisceau de 12C de 95 MeV/u et au ICPO avec plusieurs e´nergies de protons, 56.1
MeV, 96.8 MeV et 153.4 MeV. La figure 3.21 montre la densite´ optique en fonction de
la profondeur d’un film radiochromique irradie´ a` 60 Gy au GANIL. Les barres d’erreurs
indiquent la pre´cision de mesures. La figure 3.22 montre la densite´ optique en fonction de
la profondeur pour un film irradie´ derrie`re un bloc triangle de 45°de PMMA au ICPO a`
Orsay avec une e´nergie de 56 MeV.
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Fig. 3.20 – Rendement en profondeur issu des irradiations par un faisceau de
protons de 65 MeV, d’un fantoˆme homoge`ne en tranches (PP). Les doses des
irradiations sont 20 et 30 Gy.
Tab. 3.7 – Re´sume´ des irradiations effectue´es en proton et carbone.
Date configuration Faisceau Nombre de films
Mai 2007 tranches 13C - 75 Mev/u 63
Septembre 2007 tranches et triangles 13C - 75 Mev/u 160
Mars 2008 tranches et triangles 12C - 95 Mev/u 120
Juillet 2008 tranches protons - 62 Mev 34
Septembre 2008 triangles 12C - 95 Mev/u 120
Avril 2009 triangles protons - 56.1, 96.8 et 153.4 MeV 28
3.7 Discussion et conclusions
Ce chapitre nous a permis d’e´tablir plusieurs conclusions importantes pour la suite de
notre e´tude. Tout d’abord, nous avons teste´ a` plusieurs reprises la configuration en tranche
et nous avons rencontre´ des difficulte´s pour obtenir le maximum du pic de Bragg. Nous
avons donc de´cide´ d’utiliser cette configuration dans le cas ou` un e´talonnage des films
avec la chambre d’ionisation est ne´cessaire. Ainsi, nous avons adopte´ la configuration en
triangle pour la mesure du de´poˆt de dose en profondeur. Cette configuration pre´sente
plusieurs avantages, d’une part l’e´conomie sur le nombre de films utilise´s et d’autre part
la possibilite´ d’obtenir un profil de pic de Bragg entier en utilisant un seul film et donc
avec une re´solution tre`s fine (1 pixel/µm). Le tableau 3.7 re´sume les expe´riences effectue´es
avec les configurations utilise´es et le nombre de films que nous avons utilise´ durant chacune
des irradiations.
Nous avons constate´ que les films radiochromiques pre´sentent un potentiel non ne´-
gligeable pour l’utilisation en hadronthe´rapie. Plusieurs auteurs ont publie´ des travaux
concernant le comportement des films en radiothe´rapie conventionnelle et tre`s re´cemment
leur utilite´ en the´rapie par ions carbone et proton. Certaines e´tudes ont montre´ leur im-
portance pour le controˆle qualite´ des faisceaux d’irradiation et d’autres pour la dosime´trie
in vivo. En ge´ne´ral, ces films pre´sentent une forte de´pendance de la longueur d’onde de la
lumie`re avec le scanner utilise´. Certains auteurs ont e´tudie´ cette de´pendance et ont conclu
qu’un scanner dont la longueur d’onde est proche du pic maximal du spectre d’absorption
de ces films donne la meilleure sensibilite´ pour la re´ponse de films [122].
Enfin, peu d’e´tudes ont e´te´ re´alise´es sur ces films dans le cas de la dosime´trie en
hadronthe´rapie. Les e´tudes cite´es dans 3.4.1.2 ont montre´ que ces films pre´sentent une
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Fig. 3.21 – Densite´ optique mesure´e en fonction de la profondeur d’un film ra-
diochromique irradie´ a` 60 Gy par faisceau 12C de 95 MeV/u et place´ derrie`re un
triangle en PMMA. Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision des mesures.
de´pendance au TEL des particules d’irradiation [133, 131]. Dans le chapitre qui suit, nous
allons comparer les mesures pre´sente´es dans ce chapitre avec les re´sultats des simulations
Gate/Geant4 pour les diffe´rentes irradiations expe´rimentales que nous avons re´alise´es. Ceci
va nous permettre de ve´rifier et quantifier ce que les auteurs ont montre´ sur la saturation
des films en carbone et en proton et de proposer le premier mode`le qui prend en compte
cette de´pendance.
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Fig. 3.22 – Densite´ optique mesure´e en fonction de la profondeur d’un film radio-
chromique irradie´ a` 10 Gy par faisceau de protons de 56 MeV au CPO d’Orsay et
place´ derrie`re un triangle en PMMA.
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Chapitre4
Calcul de la re´ponse des films
radiochromiques par simulation Monte
Carlo
4.1 Introduction
Dans les chapitres pre´ce´dents, nous avons e´tudie´ les simulations Monte Carlo et les
films radiochromiques et nous avons pre´sente´ quelques donne´es expe´rimentales. Nous al-
lons maintenant comparer les re´sultats obtenus par les expe´riences avec les simulations.
Cette comparaison est ne´cessaire pour la validation du de´poˆt d’e´nergie en radiothe´rapie.
Deux difficulte´s s’opposent a` cette comparaison. La premie`re concerne la mesure de
la dose et donc le de´tecteur approprie´ pour la mesure. En effet, en raison de la densite´
d’ionisation e´leve´e autour de la trace d’un ion, les films, comme bien d’autres de´tecteurs,
saturent et la mesure du signal de sortie est biaise´e. La deuxie`me difficulte´ concerne les
mode`les contenus dans la simulation. En re´alite´, a` cause de la fragmentation du fais-
ceau d’ions en hadronthe´rapie, la mesure du de´poˆt d’e´nergie doit prendre en compte les
diffe´rents fragments nucle´aires produits par la particule incidente [27]. A pre´sent, les si-
mulations pre´sentent un manque de donne´es concernant les processus de fragmentation.
Ceci induit des difficulte´s pour obtenir une re´ponse correcte par les de´tecteurs comme les
films. De plus, la re´ponse des films en photons n’est pas une fonction line´aire avec la dose.
En hadronthe´rapie, plusieurs auteurs ont observe´ une sous-estimation de la re´ponse des
films surtout dans la re´gion proche du maximum de pic de Bragg [131, 139]. De ce fait,
l’utilisation des films devient non justifiable pour la dosime´trie et le controˆle qualite´, si
nous nous prenons pas en compte les effets et le propre fonctionnement des films. Nous
allons donc e´tudier le fonctionnement des films radiochromiques en photons. Nous pro-
posons ensuite un mode`le de pre´diction de la re´ponse pour les ions carbone et proton en
prenant en compte l’effet de saturation des films duˆ probablement a` la densite´ d’ionisation
e´leve´e autour de la trace des ions.
Dans cette e´tude, nous avons utilise´ les simulations Monte Carlo afin de reproduire
le de´poˆt d’e´nergie des ions dans les films. Ces simulations ont e´te´ effectue´es a` l’aide du
logiciel GATE base´ sur Geant4 version 4.9.1 patch 02 [8].
Les conditions expe´rimentales de chacune des irradiations ont e´te´ prises en compte par
nos simulations. L’insertion des films radiochromiques dans les simulations a e´te´ effectue´e
de deux manie`res. La premie`re a consiste´ a` simuler exactement la ge´ome´trie couche par
couche du film avec la composition chimique et la densite´ correspondante a` chacune des
couches, sachant que le film est compose´ de 7 couches. La deuxie`me e´tait de simuler une
densite´ moyenne de d = 1.295 g.cm−3 [103]. Dans les deux cas nous avons observe´ peu
de diffe´rences en terme d’e´nergie de´pose´e. Pour faciliter la simulation nous avons donc
utilise´ la deuxie`me me´thode pour la suite de l’e´tude, c’est a` dire la densite´ massique et la
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composition chimique moyenne du film.
En revanche, en ce qui concerne l’insertion des fantoˆmes dans les simulations, cette
dernie`re est fastidieuse si nous cre´ons la ge´ome´trie tranche par tranche dans notre code et
est sujet a` beaucoup d’erreurs en terme de positionnement (x,y,z). Pour y re´me´dier, nous
avons cre´e´ un script permettant de construire automatiquement tout fantoˆme contenant
les films et les tranches avec les bonnes positions correspondantes. Ce script n’est pas utile
dans le cas d’une configuration en triangle graˆce a` la ge´ome´trie simple et le nombre de
films inse´re´s.
En ce qui concerne les parame`tres utilise´s pour nos simulations, la valeur du seuil de
production (cut) doit eˆtre e´quivalente ou plus petite que la re´solution spatiale des films
radiochromiques (1µm). Cette valeur correspond a` une e´nergie de 320 eV dans du PMMA.
Pour le reste des parame`tres, nous avons utilise´ les valeurs recommande´es de la dernie`re
version de Geant4 (voir chapitre 2).
Maintenant que nous avons fixe´ les parame`tres de nos simulations et cre´e´ la ge´ome`trie
correspondant a` chacune des expe´riences, nous allons comparer la densite´ optique mesure´e
avec la densite´ optique calcule´e par la simulation. Ce chapitre sera divise´ en quatres
parties :
– L’e´tat de l’art sur les mode`les de calcul de la densite´ optique des films dosime´triques,
– La comparaison entre les simulations Geant4 et les donne´es obtenues dans le chapitre
pre´ce´dent,
– Le calcul de la densite´ optique selon notre mode`le pour des particules a` faible et
haut TEL,
– Les re´sultats de l’application du mode`le sur :
– Les irradiations des films avec un faisceau de photons (CLB) et la comparaison
des re´sultats avec les mode`les existants,
– Les irradiations des films avec un faisceau de carbones (GANIL),
– Les irradiations des films avec un faisceau de protons (CAL et ICPO).
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4.2 Etat de l’art
A l’heure actuelle, la re´ponse des de´tecteurs est bien connue pour les irradiations en
photon. Cette re´ponse est conside´re´e comme une fonction simple de la dose. En revanche,
pour les faisceaux d’ions, la re´ponse des films devient un sujet complexe a` traiter. Cette
re´ponse va de´pendre fortement de la structure de la trace d’ions, de l’e´nergie et du type de
particules en question. A l’e´chelle microscopique, pour une meˆme dose de´livre´e au film, la
quantite´ d’e´nergie de´pose´e par unite´ de volume est bien plus faible pour les photons que
pour les ions. En effet, l’ionisation locale et la distribution de la dose sont plus concen-
tre´es autour de la trace de la particule lors d’une irradiation par des ions lourds, alors
qu’elles sont re´parties d’une manie`re plus uniforme pour une irradiation en photons (voir
illustration figure 4.1).
Fig. 4.1 – Illustration de la diffe´rence d’ionisation pour une irradiation d’une cel-
lule a` la meˆme dose pour deux faisceaux diffe´rents. L’illustration a` gauche pre´sente
l’irradiation en photons et celle de droite pre´sente l’irradiation en ions carbone (ti-
ret de Scholz PTCOG2009).
Le calcul de la re´ponse des diffe´rents types de films radiochromiques suite a` un de´-
poˆt d’e´nergie en photons, protons ou carbones a e´te´ e´tudie´ par certains auteurs comme
dans [128]. D’autres ont e´tudie´ la re´ponse des films radiographiques irradie´s sous fais-
ceaux d’ions carbone [140]. Nous allons brie`vement parler de l’application du Local Effect
Model (LEM) aux films radiographiques et la me´thode de calcul de la re´ponse des films
radiochromiques utilise´ par Devic et al. Nous avons choisi ces deux comparaisons car le
LEM est le seul mode`le a` pre´sent qui e´tudie la re´ponse des films dosime´triques pour des
applications en hadronthe´rapie. De meˆme, a` l’heure actuelle, le mode`le de Devic et al
est le seul mode`le qui permet de calculer la re´ponse des films radiochromiques pour des
irradiations en photons.
4.2.1 Spielberger et al
En 2001 [140], cette e´quipe base´e a` GSI a e´tudie´ la re´ponse des films radiographique
Kodak X-Omat V pour les irradiations en ions. Suite a` cette premie`re e´tude, ils ont conclu
que la composition du champ d’irradiation complexe en hadronthe´rapie et la de´pendance
de la re´ponse de ces films en fonction du type de particule et de l’e´nergie ne permettent
pas directement d’avoir une mesure de dose absolue. En revanche la dosime´trie par films
est une taˆche primordiale en radiothe´rapie. Elle pre´sente une difficulte´ en hadronthe´rapie
pour des raisons de saturation des films a` haute dose. Ceci peut eˆtre duˆ au nombre fini de
grains de bromures d’argent pre´sents dans l’e´mulsion. Pour s’affranchir de ce proble`me, les
auteurs ont de´veloppe´ un mode`le de calcul de la re´ponse des films pour des irradiations en
ions en fonction du nombre atomique Z de la particule et de son e´nergie [111]. Ce mode`le
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de´crit par Spielberger et al est inspire´ du LEM (calcul analytique) utilise´ pour calculer
la re´ponse biologique des cellules en hadronthe´rapie [141]. Il est base´ sur trois principales
connaissances :
– la re´ponse de la cible en photon (faisceau de Cobalt 60Co),
– la distribution de la dose radiale,
– et la taille de la cible radiosensible.
Le but du mode`le pre´sente´ par Spielberger est de calculer la re´ponse pour une cible
donne´e, ici le grain de bromure d’argent, quand cette dernie`re est irradie´e par un faisceau
de particules. La re´ponse des grains est lie´e a` la probabilite´ qu’une particule active ces
grains, en d’autres termes ceci de´pend de l’e´nergie de´pose´e dans ce grain cible. L’e´nergie
de´pose´e localement dans un sous-volume d’un grain est obtenue par la distribution de la
dose radiale qui suit la loi 1/r2, avec r le rayon du grain [142, 143]. Ce profil de dose radial
prend en compte la distribution de l’e´mission des e´lectrons delta qui vont contribuer a`
l’e´nergie de´pose´e quel que soit le type de particules. Ce mode`le suppose que la distribution
de la dose en photons est homoge`ne et par conse´quent la courbe de re´ponse en photon
sera la courbe de calibration pour le calcul de la re´ponse en ions. Du fait que l’e´mulsion
contient des bromures d’argent qui ont une densite´ six fois plus e´leve´e que celle de l’eau
(d=6.47 g.cm−3), le profil de dose radial va eˆtre modifie´ entre la couche de ge´latine et le
bromure d’argent. Donc, cette distribution de dose radiale ne peut eˆtre utilise´e dans ce
cas la`. Une modification du mode`le LEM a e´te´ effectue´e dans cette e´tude introduisant une
proce´dure de calcul de l’e´nergie de´pose´e dans les grains de bromure d’argent.
Un exemple sur le rendement ou l’efficacite´ des diffe´rentes particules sur les grains de
bromure d’argent montre que le nombre moyen d’interactions pour un proton et un ion
carbone de 50 MeV/u est de 1 pour 27. Pour les deux particules cite´es (proton et carbone)
il suffit d’avoir une interaction pour rendre le grain de´veloppable. Par conse´quence, l’effi-
cacite´ est re´duite. Ceci est une des caracte´ristiques des particules a` perte d’e´nergie e´leve´e
ou TEL e´leve´e. L’e´nergie de´pose´e dans le grain est beaucoup plus importante de ce que
nous avons besoin pour former une image latente dans le film.
Le calcul de la densite´ optique est effectue´ par les auteurs de la manie`re suivante :
DO = 1− e−qeff (4.1)
ou` DO est la densite´ optique et qeff est le nombre effectif d’interactions qui est duˆ a`
la somme des particules de diffe´rents nombres atomiques et diffe´rentes e´nergies (comme
dans le cas d’un pic de Bragg e´tale´). Enfin, Spielberger et al ont compare´ leur mode`le a`
des donne´es expe´rimentales et ils ont trouve´ que le rapport pic-plateau du pic de Bragg
diminue par rapport au signal mesure´ par le de´tecteur. Ceci est duˆ a` l’effet de saturation
pour les basses e´nergies qui dominent en fin de parcours des ions (fin de pic de Bragg).
En conclusion, leur mode`le prend en compte l’effet de saturation et donc reproduit bien
la densite´ optique des films apre`s irradiations en proton et carbone.
4.2.2 Devic et al
Les auteurs ont effectue´ plusieurs e´tudes sur les films radiochromiques [126, 127, 128].
Nous allons nous inte´resser a` la me´thode utilise´e par ces auteurs pour calculer la dose rec¸ue
par les films radiochromiques. Les auteurs ont introduit un protocole de mesure pour les
films radiochromiques types HS et EBT. Leur me´thode est base´ sur trois principes :
– la fonction d’ajustement doit suivre une progression monotone
– l’ajustement doit passer par ze´ro
– choisir la fonction pour avoir un minimum d’incertitude relative sur les parame`tres
de l’ajustement.
Sur la base de ces trois crite´res, les auteurs ont choisi l’e´quation :
Dfit = a+ b×DOnette + c× (DOnette)n (4.2)
Avec Dfit est la dose calcule´e et DOnette est la densite´ optique nette mesure´e. Le troi-
sie`me terme de l’e´quation 4.2 ((DOnette)n) a e´te´ introduit pour prendre en compte la
non-line´arite´ de la re´ponse en fonction de la dose pour un film donne´. La puissance n
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Tab. 4.1 – Re´capitulatif des mode`les e´tudiants la re´ponse des films dosime´triques
Auteurs Particules d’irradiation Types de films dosime´triques
Spielberger et al 2001 12C et protons film radiographique
Devic et al 2007 photons film radiochromique
est conside´re´e comme un parame`tre qui change en fonction du type de film et scanner
utilise´s. La valeur de n qui donne une incertitude totale minimale a e´te´ retenue pour faire
l’ajustement. Les trois parame`tres libres de cette fonction sont a, b et c. La relation entre
la dose de´livre´e et la densite´ optique nette donne´e par l’e´quation 4.2 a e´te´ obtenue par
optimisation a` l’aide du logiciel Origin (http ://www.originlab.com).
4.2.3 Conclusion
Contrairement aux films radiographiques qui contiennent des grains de bromures d’ar-
gent de densite´ six fois plus e´leve´e que l’eau, les mode`les des films radiochromiques de-
vraient eˆtre plus simples du fait qu’ils contiennent des monome`res en carbone ayant une
densite´ e´quivalente a` celle de l’eau. D’autre part, la distribution de ces monome`res sur la
couche sensible des films est uniforme et homoge`ne sur toute la surface (< 0.4 nm entre
chaque diace´tyle`ne monome`re [144]), ce qui augmente la probabilite´ d’interactions avec la
particule incidente par rapport a` la distribution des bromures d’argent. Les sections effi-
caces calcule´es dans le mode`le de Spielberger et al ne vont donc pas eˆtre les meˆmes pour
les films radiochromiques. La me´thode de calcul pre´sente´ par Devic et al [126] pour les
films radiochromiques irradie´s par un faisceau de photons pre´sente l’inconve´nient d’avoir
plusieurs parame`tres libres qui ne sont pas fonde´s sur des hypothe`ses physiques. Dans ce
chapitre, nous proposons une me´thode de calcul de la re´ponse des films radiochromiques
diffe´rente de celle de Devic et al. Nous proposons ensuite un mode`le de pre´diction de la
densite´ optique des films radiochromiques en se basant sur le comportement local de ces
films irradie´s avec des faisceaux d’ions [93]. La re´ponse des films en photons est utilise´e
comme re´fe´rence pour calculer la re´ponse en ions. Nous appelerons ce mode`le : RADIS
pour “RAdiochromic film Dosimetry for Ions using Simulations” et nous allons le tester
sur les donne´es expe´rimentales.
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4.3 Simulations Geant4 des expe´riences
Avant de de´crire le mode`le de pre´diction de la re´ponse des films radiochromiques (voir
section 4.4), nous pre´sentons les re´sultats des densite´s optiques mesure´es et les simulations
Monte Carlo pour chacune des irradiations et configurations e´voque´es dans le chapitre
pre´ce´dent. Nous rappelons dans le tableau suivant 4.2 les expe´riences effectue´es dans cette
e´tude.
Tab. 4.2 – Les faisceaux disponibles dans les diffe´rents centres d’e´tudes.
Centre Types de particules Energie
GANIL 12C - 13C 95 - 75 MeV/u
CAL protons 65 MeV
ICPO protons 201 MeV
4.3.1 Configuration en tranches
Les re´sultats de comparaison des premie`res irradiations au GANIL utilisant la confi-
guration en tranche (voir figure 4.2 pour illustration) d’un fantoˆme homoge`ne constitue´
de plaques de polypropyle`ne (PP) sont montre´s sur la figure 4.3. Nous avons utilise´ un
faisceau de 13C a` 75 MeV/u d’e´nergie et deux doses d’irradiation 5 et 30 Gy. En bleu, nous
pre´sentons la dose calcule´e et en rouge les densite´s optiques mesure´es pour les deux doses.
Les courbes en dose sont normalise´es a` la valeur de la densite´ optique obtenue a` l’entre´e
du milieu. Les variations le long du profil du pic de Bragg correspondent a` l’interface
films-PP.
Fig. 4.2 – Illustration d’un fantoˆme en tranches homoge`ne (a` gauche) compose´
de plusieurs plaque de polypropyle`ne (en gris clair - 1 mm) et les films inse´re´s (en
bleu - 0.3 mm). A droite, une image d’un fantoˆme en tranche he´te´roge`ne avec trois
mate´riaux diffe´rents et les films inse´re´s entre les blocs.
D’autres re´sultats de comparaison pour un fantoˆme he´te´roge`ne constitue´ de plaques
de PP et de polytetrafluoroethylene (PTFE) sont montre´s sur la figure 4.4. La dose d’ir-
radiation est de 15 Gy. En bleu nous avons les doses calcule´es et en rouge les densite´s
optiques mesure´es.
4.3.2 Configuration en triangle
Nous avons ensuite teste´ la configuration en triangle et compare´ les re´sultats des
densite´s optiques mesure´es avec les simulations pour le meˆme faisceau d’irradiation. La
figure 4.5 montre les re´sultats d’une irradiation au GANIL avec un faisceau de 13C de 75
MeV/u et une dose de´livre´e de 20 Gy utilisant le fantoˆme de 35 °d’inclinaison. En rouge
nous avons la dose calcule´e par la simulation et en bleu nous avons les densite´s optiques
mesure´es. Les profils sont normalise´s a` l’entre´e.
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Fig. 4.3 – Rendement en profondeur issu de l’irradiation par un faisceau de 13C de
75 MeV/u, d’un fantoˆme homoge`ne en tranche (PP). Les lignes bleues pre´sentent
les doses calcule´es et normalise´e a` l’entre´e et les lignes rouges les densite´s optiques
mesure´es pour deux doses de 5 et 30 Gy.
4.3.3 Discussion et conclusion
Suite a` cette e´tude de comparaison de la densite´ optique mesure´e et la dose calcule´e,
nous constatons que l’effet de saturation ne vient pas du type de configuration utilise´e, c’est
a` dire de la re´solution le long du parcours des ions. En effet, il s’agit d’une saturation des
films radiochromiques a` des e´nergies de´pose´es e´leve´es autour de la trace des ions, surtout
en fin de parcours des ions. Cette diffe´rence est de ∼60% pour le dernier film avant la fin
de parcours des ions. Certaines e´tudes ont montre´ que ces films pre´sentent une de´pendance
en terme du TEL (cf. chapitre 2) des particules d’irradiation [133, 131]. Ceci a e´te´ montre´
a` nouveau par nos mesures et est probablement duˆ a` la forte densite´ d’ionisations autour
du pic de Bragg. En revanche, aucune e´tude jusqu’a` pre´sent n’a permis de de´velopper un
mode`le qui prenne en compte cette saturation. Nous avons de´cide´ de poursuivre l’e´tude
de la re´ponse des films MD-55-v2. Ceci va eˆtre discute´ plus en de´tail dans la suite de ce
chapitre ou` nous allons calculer la dose de´pose´e dans les films en prenant en compte l’effet
de saturation local [93].
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Fig. 4.4 – Rendement en profondeur issu de l’irradiation par un faisceau de 13C
de 75 MeV/u, d’un fantoˆme he´te´roge`ne en tranche (PP+PTFE (voir figure 3.19)
pour la configuration du fantoˆme). La ligne bleue pre´sente les doses calcule´es et
normalise´e a` l’entre´e et la ligne rouge les densite´s optiques mesure´es pour une dose
de 15 Gy.
Fig. 4.5 – Densite´ optique nette mesure´e en fonction de la profondeur dans un
film radiochromique irradie´ a` 20 Gy par un faisceau de 13C de 75 MeV/u (en bleu)
et place´ derrie`re un bloc en triangle de PMMA. La courbe en rouge pre´sente la
dose calcule´e et normalise´e a` l’entre´e.
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4.4 Calcul de la densite´ optique
La mesure du noircissement d’un film est obtenue a` l’aide d’un densitome`tre optique
(ou scanner). La figure 4.6 sche´matise le fonctionnement d’un scanner avec l’interposition
d’un film (en bleu clair) entre la source (cylindre bleu fonce´) et le de´tecteur (carre´ bleu
fonce´). Le scanner est un appareil qui, apre`s sa calibration, permet de mesurer la densite´
otpique du film qui est de´finie comme le logarithme de l’opacite´. L’opacite´ est le rapport de
la quantite´ de lumie`re I0 arrivant au film sur la quantite´ de lumie`re transmise I(D) a` travers
le film. La transmittance (T) est l’inverse de l’opacite´ (comme e´crit sur la figure 4.6).
Le principe de fonctionnement du nume´riseur (ou scanner) est de´crit dans le chapitre
pre´ce´dent.
Fig. 4.6 – Illustration du fonctionnement d’un scanner permettant de mesurer la
densite´ optique d’un film (en bleu clair) place´ entre la source (cylindre bleu fonce´)
et le de´tecteur (carre´ bleu fonce´). La quantite´ de lumie`re arrivant au film est note´
I0 et celle arrivant au de´tecteur est note´e I(D).
Le but e´tant d’e´tablir la variation de la densite´ optique du film en fonction de la
dose et des caracte´ristiques de la particule incidente. En particulier, nous avons e´tudie´
l’e´nergie de´pose´e autour de la trace. La perte d’e´nergie par unite´ de longueur est de´finie
par le transfert d’e´nergie line´ique de la particule (TEL). Dans cette e´tude nous allons
regarder le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL). Nous avons de´fini le DEL comme e´tant le
de´poˆt d’e´nergie sur un segment de la trace divise´ par la longueur de ce segment. Cette
quantite´ est calcule´e pour un seuil de production de 10−3 mm. Les particules qui ont une
perte d’e´nergie infe´rieure a` 20 keV/µm sont dites des particules a` faibles TEL (comme les
photons), et celles qui ont une perte d’e´nergie supe´rieure sont appele´es : particules a` TEL
e´leve´e (comme les ions carbone) [27].
4.4.1 Particules a` faible DEL
Pour les particules de faible TEL, la quantite´ de lumie`re transmise, ou transmittance,






ou` I0(λ) est l’intensite´ de la lumie`re a` la longueur d’onde λ envoye´e par la source
passant a` travers le film et I(λ ,DdS), l’intensite´ de la lumie`re a` la sortie du film. Ces deux
intensite´s de´pendent du scanner utilise´ pour la lecture de la re´ponse des films. Comme
de´finie ci-dessus, la densite´ optique s’e´crit de la manie`re suivante :
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Nous supposons que la densite´ optique peut eˆtre exprime´e en utilisant les parame`tres
a et b :
ODdS(DdS) = − log
(
1




Itot0 · (a ·DdS + b)
)
(4.5)
ou` T (0) = 1/ (Itot0 · b) est la valeur de la transmittance pour un film vierge (non
irradie´) et Itot0 =
∫∞
0
I0(λ)dλ est l’intensite´ totale de la lumie`re. La densite´ optique nette
est de´finie comme :
ODnetdS (DdS) = ODdS(DdS)−ODdS(0) (4.6)
ODnetdS (DdS) = log
(
Itot0 · (a ·DdS + b)
)− log (T (0)) (4.7)
ODnetdS (DdS) = log (a
′ ·DdS + 1) (4.8)
Nous conside´rons que le spectre de lumie`re est stable dans la zone d’inte´reˆt (scanner).














(Itot0 (a ·DdS + b))
dS (4.9)
Par conse´quence, la densite´ optique devient :




















(a′ ·DdS + 1)dS
)
(4.11)
Et pour une dose homoge`ne D de´livre´e sur toute la surface S du film, la densite´ optique
s’e´crit comme suit :
ODnet(D) = ODnetdS (D) = log (a
′ ·D + 1) (4.12)
Cette e´quation 4.12 va eˆtre applique´e pour nos irradiations sous faisceau de photon.
Elle a l’avantage d’avoir un seul parame`tre libre a′ contrairement au mode`le de Devic et
al pour le photon qui posse`dent trois parame`tres libres.
4.4.2 Particules a` DEL e´leve´
La structure de la trace des particules charge´es est caracte´rise´e par un de´poˆt d’e´nergie
e´leve´ le long de trajectoire. L’e´nergie de´pose´e localement peut de´passer la capacite´ des
films. Ceci peut expliquer par la saturation locale du film, c’est a` dire, l’e´nergie de´pose´e
ne contribue plus au noircissement du film. Et donc, pour une meˆme dose de´livre´e a`
deux films diffe´rents, la densite´ optique des films autour de la trace pour des particules
a` haut TEL est infe´rieure a` celle d’un film irradie´ par des particules a` faibles TEL. La
densite´ optique du film irradie´ a` une dose D, avec des particules de TEL e´leve´ correspond
a` la densite´ optique d’un film irradie´ avec des particules faible TEL a` une dose appele´e
dose effective ou Deff . Pour mode´liser ce comportement, nous avons e´tabli une fonction
qui exprime le De´poˆt d’Energie Line´¨ıque effective DELeff en fonction du DEL de la
particule. Pour les zones de faible DEL, DELeff = DEL, et dans la re´gion de haut DEL la
fonction montre une saturation sans asymptote horizontale. Dans le cas d’une irradiation
homoge`ne, le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque locale effectif DELeff est exprime´ en fonction du
DEL de la particule comme suivant :







ou` τ est la limite de la region line´aire du DEL effectif du film. La dose effective de´pose´e
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40 mµ = 30 KeV/τ
mµ = 25 KeV/τ
mµ = 20 KeV/τ
mµ = 15 KeV/τ
Fig. 4.7 – Illustration de la variation du de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque effectif en fonction
du de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque pour diffe´rentes valeurs de τ .
ou` M est la masse de volume conside´re´ du film. Et la densite´ optique devient :
ODnet(Deff ) = log (a′ ·Deff + 1) (4.15)
ou` a′ est la re´ponse de film de´termine´e dans la section pre´ce´dente par les irradiations
en photon. Quand DELτ tend vers ze´ro :







Et on retrouve l’e´quation (Eq. (4.12)) :
ODnet(Deff )→ ODnet(D) (4.17)
La figure 4.7 montre la variation du de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque en fonction du DELeff selon
l’e´quation 4.16 pour quatre valeurs de τ : 15, 20, 25 et 30 keV/µm. Nous remarquons, sur
la figure 4.8 qui pre´sente un grossissement sur la zone faible DEL de la figure 4.7, que ces
deux quantite´s sont e´gales jusqu’a` ∼ 5 keV/µm pour toutes les valeurs de τ .
Ce mode`le appele´ RADIS est pre´sente´ par l’e´quation 4.15. A l’aide de notre outil
Gate/Geant4, nous avons calcule´ le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque pour e´tablir cette relation
avec la densite´ optique. Par la suite, nous allons pre´senter les re´sultats de l’application
de l’e´quation 4.12 pour les irradiations en photons et l’e´quation modifie´e 4.15 pour les
irradiations en ions carbones et protons.
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mµ = 30 KeV/τ
mµ = 25 KeV/τ
mµ = 20 KeV/τ
mµ = 15 KeV/τ
Fig. 4.8 – Zoom sur la variation du DELeff en fonction du DEL sur la re´gion de
bas DEL pour diffe´rentes valeurs de τ .
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Fig. 4.9 – Courbe d’e´talonnage des films radiochromiques illustrant la densite´
optique en fonction de la dose de´livre´e pour deux e´nergies de photon. Les points
rouges illustrent les irradiations avec un faisceau de 6 MV, et les croix noires
illustrent les irradiations avec un faisceau de 10 MV.
4.5 Validation du mode`le avec un faisceau de photon
4.5.1 Mode`le de calcul faible DEL
La re´ponse des films irradie´s en photons pre´sente une tre`s faible de´pendance en fonc-
tion de l’e´nergie de faisceau [102]. La figure 4.9 montre la variation de la densite´ optique
mesure´e en fonction de la dose de´livre´e (a` de fortes doses) pour deux faisceaux de pho-
tons de 6 MV et 10 MV. La figure 4.10 pre´sente l’histogramme de distribution du de´poˆt
d’e´nergie line´¨ıque calcule´e par la simulation pour une irradiation en photons d’un film
radiochromique a` une dose de 20 Gy. Chaque entre´e de l’histogramme est ponde´re´e par
la dose de´pose´e le long d’un segment de la trace. Nous observons un pic maximal a` 0.25
keV/µm pour un faisceau de 6 MV.
Pour calculer la densite´ optique en photon nous avons utilise´ l’e´quation 4.12 en ra-
joutant un parame`tre d’e´chelle k. Dans notre cas, k=1 mais cette valeur peut varier en
fonction de type de scanner et les logiciels utilise´s pour l’analyse des films, l’e´quation
devient :
ODnet(D) = k log (a′ ·D + 1) (4.18)
Les films ont e´te´ irradie´s a` plusieurs doses de 0 a` 150 Gy. La figure 4.11 montre la densite´
optique des films radiochromiques en fonction de la dose mesure´e avec la chambre d’io-
nisation pour une irradiation en photon. Les barres d’erreur indiquent la pre´cision de la
mesure. Cette erreur est approxmative et inclus la re´solution du scanner, l’homoge´ne´ite´
de la re´ponse du film et la calibration du film [103, 120, 144]. La courbe noire re´sulte de
l’application de l’e´quation 4.12. Le parame`tre libre a′ pour cet ajustement est de 0.03883
Gy−1 avec une erreur de 2.7%. Cette erreur a e´te´ estime´e par la me´thode χ 2. Ce para-
me`tre de´pend aussi du type de lumie`re utilise´e par le scanner et de la calibration utilise´e.
Cette courbe de calibration peut aussi varier avec le lot des films utilise´. La me´thode χ 2
permet de comparer l’e´cart entre les donne´es expe´rimentales et le mode`le the´orique. Ce
mode`le the´orique doit pouvoir reproduire les donne´es en tenant compte des incertitudes
de mesure.
4.5.2 Comparaison avec les mode`les existants
L’approche propose´e par Devic et al [127] donne des re´sultats cohe´rents en comparai-
son avec notre me´thode. En revanche, notre me´thode utilise un seul parame`tre libre tandis
que la me´thode Devic et al utilise trois parame`tres pour obtenir des re´sultats similaires a`
basses doses (< 10 Gy). La figure 4.12 montre la dose en fonction de la densite´ optique
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Fig. 4.10 – Distribution du DEL d’un faisceau de photons calcule´e a` l’aide de
Gate pour une irradiation d’un film radiochromique a` une dose de 20 Gy.
Fig. 4.11 – Densite´ optique nette mesure´e d’un film radiochromique en fonction
de la dose mesure´e par la chambre d’ionisation pour une irradiation en photon de
6 MV (points noirs). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. La
ligne noire correspond au re´sultat de l’ajustement propose´ par l’e´quation 4.12.
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Densite Optique












Modele Devic et al
Modele RADIS
Fig. 4.12 – Comparaison de mode`le RADIS (ligne continue) avec le mode`le de´ve-
lope´ par Devic et al (ligne pointille´e). Les points rouges sont les donne´es mesure´es.
et compare notre propre me´thode a` celle de Devic et al. Les points rouges illustrent les
donne´es des mesures. La ligne pointille´e correspond a` la me´thode de Devic et al tandis
que la ligne continue correspond a` notre me´thode de´crite ci-dessus. Les deux me´thodes
co¨ıncident jusqu’a` une dose de 10 Gy. En revanche, a` partir de 10 Gy la me´thode de
Devic et al n’est plus en cohe´rence avec les donne´es et pre´sente une diffe´rence qui peut
aller jusqu’a` 9% a` une dose de 100 Gy, contrairement a` notre me´thode de calcul dont la
diffe´rence reste infe´rieur a` 2%.
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4.6 Validation du mode`le avec un faisceau d’ions car-
bone
Dans cette partie nous allons comparer les simulations avec les irradiations effectue´es
au GANIL avec deux faisceaux de carbone 12C et 13C. Nous allons d’abord valider notre
me´thode de calcul de la densite´ optique pour les fantoˆmes homoge`nes (constitue´ d’un seul
type de mate´riau) et ensuite l’appliquer a` des fantoˆmes he´te´roge`nes (fantoˆmes compose´s
de plusieurs mate´riaux diffe´rents).
4.6.1 Fantoˆmes homoge`nes
Pour effectuer la comparaison de la densite´ optique mesure´e et calcule´e, nous avons
utilise´ l’e´quation 4.12. Nous avons tout d’abord compare´ les re´sultats obtenus pour une
irradiation par un faisceau de 13C a` une dose de 20 Gy utilisant le fantoˆme triangulaire.
La figure 4.13 montre la densite´ optique nette mesure´e en fonction de la profondeur d’un
film radiochromique (en rouge). Les densite´s optiques de cette dernie`re sont supe´rieures a`
celles mesure´es, ce qui indique que l’e´quation 4.12 n’est pas valable pour les irradiations en
ions. Nous avons inte´gre´ alors la modification de dose effective de´finie au paragraphe 4.4.2.
Fig. 4.13 – Densite´ optique nette mesure´e en fonction de la profondeur d’un film
radiochromique irradie´ a` 20 Gy avec un faisceau de 13C de 75 MeV/u (en rouge) et
les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de mesures. La courbe en noir pre´sente
la densite´ optique nette calcule´e.
Nous avons trace´ un histogramme 2D (figure 4.14) qui montre la dose en fonction du DEL
le long du pic de Bragg en profondeur, avec en abscisse la position le long du film, et en
ordonne´e : le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL) local de chaque step calcule´ par la simulation.
Chaque entre´e est ponde´re´e par la dose de´pose´e le long du step.
La distribution du de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque comprend une re´gion de faible DEL dues
aux e´lectrons et une autre re´gion de fort DEL due aux autres ions. Le DEL des ions aug-
mente significativement dans la re´gion du maximum du pic de Bragg. En effet, l’ionisation
et la fraction des e´lectrons d’ionisation augmentent le long du pic de Bragg. Nous allons
donc utiliser l’e´quation 4.15 pour calculer la densite´ optique.
Pour utiliser cette e´quation 4.15, nous avons besoin de de´terminer la valeur du para-
me`tre τ . Pour ceci, nous allons tracer un autre histogramme 2D (figure 4.15) utilisant la
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Fig. 4.14 – Distribution 2D illustrant le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL) local en
fonction de la position le long du pic de Bragg. Chaque entre´e correspond a` un
“step” diffe´rent de la simulation et est ponde´re´ par la dose de´pose´e dans ce “step”.
position le long du film en abscisse et le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL) local en ordonne´.
La diffe´rence par rapport a` l’histogramme 4.14 est que chaque entre´e est ponde´re´e par la
longueur du “step” et non pas par la dose de´pose´e le long du step.
Pour une position x donne´e le long du pic de Bragg, une tranche de l’histogramme
(rectangle vert) indique la distribution de DEL. Chaque tranche permet de calculer la
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Li(x) est la somme des longueurs des steps dans le bin i a` une position x le long du
pic, b0 est le centre du premier bin et bs est la taille du bin. Ensuite, utilisant l’e´qua-
tion 4.15 nous avons calcule´ la densite´ optique et nous avons compare´ les re´sultats des
simulations avec les densite´s optiques mesure´es a` une meˆme position x. Ansi, nous deter-
minons la valeur du parame`tre τ en ajustant les donne´es avec l’e´quation 4.15 modifie´ par
l’e´quation 4.19 ou` τ est le seul parame`tre libre.
La figure 4.16 montre le re´sultat du mode`le pour un faisceau 13C de 75 MeV/u. La
figure du haut montre une comparaison des densite´s optiques simule´es et mesure´es en
fonction de la profondeur. La figure du bas est une vue agrandie autour du maximum du
pic de Bragg. La valeur du parame`tre τ est de 23.82 keV/µm avec une erreur de 1.8%
estime´e par la me´thode χ 2.
Nous remarquons un bon accord entre la simulation et la mesure excepte´ derrie`re le
pic de Bragg. La figure 4.17 montre l’erreur relative entre les donne´es et la simulation.
Cette erreur est infe´rieure a` 2% sauf dans la zone de fort gradient ou` l’erreur peut atteindre
∼4%. Derrie`re le pic de Bragg, la densite´ optique calcule´e de´croit plus vite que les donne´es.
Cette diffe´rence est plus visible sur la figure 4.16 et peut atteindre 0.2 mm.
Nous allons maintenant appliquer ce mode`le pour les irradiations effectue´es en 12C
d’e´nergie 95 MeV/u. Nous avons utilise´ la valeur τ obtenue par l’ajustement sur le faisceau
13C pour calculer la densite´ optique pour le faisceau 12C directement dans la simulation.
Les re´sultats sont montre´s sur la figure 4.18. Les pointille´s rouges montrent les densite´s
optiques nettes mesure´es pour une irradiation a` 60 Gy avec un faisceau 12C en fonction de
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Fig. 4.15 – En haut : distribution 2D illustrant le de´poˆt d’e´nergie local (DEL)
en fonction de la position le long du pic de Bragg. Chaque entre´e correspond a`
un step diffe´rent de la simulation et est ponde´re´ par la taille de ce step. En bas :
exemple de deux tranches a` deux positions diffe´rentes selon x (rectangles bleus)
de la distribution 2D. Chaque tranche illustre la distribution du DEL donne´e par
la simulation.
la profondeur sur l’axe x du film. Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision des mesures.
Les traits noirs pre´sentent les densite´s optiques calcule´es utilisant la valeur τ de 23.82
keV/µm obtenue pour le faisceau 13C inse´re´ directement dans la simulation.
La figure 4.18 montre un bon accord entre les donne´es et la simulation. L’erreur relative
est infe´rieure a` 2% excepte´ dans une re´gion autour de 18 mm ou` l’erreur devient infe´rieure
a` 5%. Nous avons voulu aussi determiner la valeur du parame`tre libre τ en ajustant avec
les donne´es du 12C. La valeur du τ obtenue est de 24.37 keV/µm avec une erreur estime´e
par la me´thode χ 2 de 1.6%. En revanche, nous avons observe´ le meˆme de´saccord derrie`re
le pic de Bragg que pour le faisceau 13C. Ceci peut avoir plusieurs origines :
– les limites des mode`les physiques de Geant4 pour les basses e´nergies. En effet,
Geant4 sous-estime la queue du pic de Bragg qui est due a` la fragmentation du
faisceau de carbone [88]. Cette diffe´rence entre Geant4 et les mesures expe´rimentales
est compatible avec les re´sultats publie´s par [88],
– la densite´ optique d’un film non-irradie´ qui peut eˆtre diffe´rente d’un film a` un autre,
– la diffusion de l’e´nergie dans le film apre`s irradiation.
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4.6.2 Fantoˆmes he´te´roge`nes
Pour l’instant, la validation du mode`le RADIS a e´te´ effectue´e pour les fantoˆmes ho-
moge`nes. Nous allons regarder si la pre´diction de la re´ponse des films reste valable lors de
l’insertion des mate´riaux de caracte´ristiques chimiques diffe´rentes devant les films. Nous
avons effectue´ des irradiations avec un faisceau 12C a` 95 MeV/u. La figure 4.19 illustre la
positionnement d’un fantoˆme he´te´roge`ne constitue´ du bloc triangulaire en PMMA suivi
par un bloc cubique e´quivalent poumon de densite´ d = 0.225 g/cm3 et un dernier bloc
cubique e´quivalent os de densite´ d = 2.2 g/cm3. Les films ont e´te´ inse´re´s derrie`re chacun
des blocs et sont pre´sente´s en bleu.
La re´sultat du premier film correspond au re´sultat obtenu pre´ce´demment pour le
fantoˆme homoge`ne. La figure 4.20 montre les re´sultats des deux films place´s derrie`re
le bloc e´quivalent poumon (a` gauche) et derrie`re le bloc e´quivalent os (a` droite). Nous
avons trace´ la densite´ optique nette mesure´e en fonction de la profondeur (en rouge) et
les densite´s optiques calcule´es (en noir). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision des
mesures.
Le mode`le RADIS a montre´ sa capacite´ a` reproduire les densite´s optiques des films
place´s dans des milieux avec changement de densite´ massique. Les re´sultats montrent
une pre´cision meilleure que 2% le long du profil du pic de Bragg pour les trois films
place´s derrie`res les trois mate´riaux diffe´rentes. Cette erreur peut atteindre 5% dans la
partie distale du pic de Bragg. Cette diffe´rence peut s’expliquer par les raisons ci-dessus
cite´es 4.6.1.
102
CHAPITRE 4. PRE´DICTION DE LA RE´PONSE DES FILMS
RADIOCHROMIQUES
Fig. 4.16 – En haut : densite´ optique nette mesure´e pour une irradiation a` 20 Gy
avec un faisceau 13C en fonction de la profondeur sur l’axe x du film (pointille´s
rouges). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les traits noirs
pre´sentent la densite´ optique calcule´e par la simulation avec la valeur τ obtenue
avec l’e´quation 4.15. En bas : un agrandissement du profil de pic de Bragg entre
12 et 15 mm.
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Fig. 4.17 – Diffe´rence relative entre les valeurs des densite´s optiques mesure´es et
simule´es d’un film radiochromique irradie´ a` une dose de 20 Gy avec un faisceau
de 13C en fonction de la profondeur.
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Fig. 4.18 – Densite´ optique nette mesure´e pour une irradiation a` 60 Gy avec un
faisceau 12C en fonction de la profondeur sur l’axe x du film (pointille´s rouge). Les
barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les traits noirs pre´sentent
la densite´ optique calcule´e par la simulation avec la valeur τ ajuste´e avec les
irradiations en 13C.
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Fig. 4.19 – A gauche : illustration d’un fantoˆme he´te´roge`ne constitue´ d’un bloc
triangulaire suivi d’un bloc cubique e´quivalent poumon et un dernier bloc cubique
e´quivalent os. Trois films sont inse´re´s derrie`re chaque bloc et sont pre´sente´s en
bleu. A droite : image du fantoˆme he´te´roge`ne illustre´ a` gauche avec en rose le
mate´riau e´quivalent poumon (5 mm) et en gris le mate´riau e´quivalent os (10 mm).
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PMMA + Poumon + Os
Fig. 4.20 – Densite´ optique nette mesure´e pour une irradiation a` 60 Gy avec un
faisceau 12C en fonction de la profondeur sur l’axe x du film (pointille´s rouge). Les
barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les traits noirs pre´sentent la
densite´ optique calcule´e par la simulation. En haut : le re´sultat d’ajustement pour
le film place´ derrie`re le fantoˆme cubique e´quivalent poumon. En bas : le re´sultat
d’ajustement pour le film place´ derrie`re le fantoˆme cubique e´quivalent os.
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4.7 Validation du mode`le avec un faisceau de protons
4.7.1 Centre Antoine Lacassagne
Comme nous l’avons de´ja` dit dans le chapitre pre´cedent, le centre Antoine-Lacassagne
est le premier centre qui a commence´ les traitements des tumeurs oculaires en protonthe´-
rapie en France. Il posse`de un cyclotron nomme´ Medicyc qui de´livre un faisceau circulaire
gaussien avec une e´nergie de 62±300keV a` la sortie de la ligne acce´le´rateur [99]. Les par-
ticules ont un parcours de 27.5 mm dans l’eau approximativement. Cette expe´rience e´tait
l’un de nos premiers tests effectue´s. Le but de ces expe´riences e´tait de prendre des points
de mesures le long du profil de pic de Bragg afin de faire une premie`re comparaison avec
les simulations Gate/Geant4 en terme d’e´nergie de´pose´e.
4.7.1.1 Description de l’expe´rience
Deux expe´riences ont e´te´ effectue´es au CAL. La premie`re consistait a` utiliser un fan-
toˆme en tranches de 2 mm d’e´paisseur de polycarbonate de 1.2 g.cm−3 de densite´ massique.
Le faisceau circulaire e´tait centre´ sur les plaques de polycarbonate. Nous avons utilise´ les
films radiochromiques type MD-55, ce sont la version pre´ce´dente des films MD-55-v2 utili-
se´s pour le mode`le RADIS. C’est pour cela nous allons regarder les re´sultats de la deuxie`me
expe´rience.
La deuxie`me expe´rience est tre`s similaire a` la premie`re a` la diffe´rence du fantoˆme qui
est constitue´ des plaques de polypropyle`ne de densite´ massique 0.92 g.cm−3. Les films ont
e´te´ inse´re´s entre les plaques de manie`re a` obtenir quelques points de mesures pour pouvoir
tracer le profil de pic de Bragg en se basant sur une simulation du faisceau d’irradiation
effectue´e au pre´alable. Nous avons pris huit points de mesure et nous avons effectue´ cinq
irradiations a` des doses diffe´rentes : 5, 10, 15, 20 et 30 Gy. La figure 4.22 montre le pic de
Bragg mesure´ avec une chambre d’ionisation dans du PMMA.
Fig. 4.21 – Image d’un fantoˆme utilise´ pour les irradiations a` CAL-Nice en protons.
4.7.1.2 Re´sultats
Nous avons applique´ le mode`le RADIS pour calculer la re´ponse des huits films avec la
simulation en utilisant la valeur du parame`tre τ = 23.82 keV/µm calcule´ dans la partie
pre´ce´dente. Nous avons ensuite scanne´ les films avec le Vidar pour obtenir la densite´
optique de chacun des films. Comme le faisceau de protons de´livre´ au CAL est circulaire,
nous avons selectionne´ une re´gion d’inte´reˆt au centre de chacun des films. La figure 4.23
montre la comparaison entre les densite´s optiques de chacun des films et la re´ponse calcule´e
par le mode`le RADIS. Sur la figure 4.24 nous montrons aussi l’erreur relative entre les
donne´es et la pre´diction du mode`le pour les huit points.
4.7.1.3 Discussion et conclusion
Nous observons un tre`s bon accord entre les densite´s optiques mesure´es et calcule´es a`
l’aide du mode`le pour les six premiers films. Une diffe´rence meilleure que 3% est observe´e
pour les six premiers points. L’erreur sur les deux derniers points est plus importante.
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Fig. 4.22 – Profil du pic de Bragg dans du PMMA mesure´ avec une chambre
d’ionisation d’un faisceau de proton 62 MeV du cyclotron Medicyc a` Nice.
Cependant, ces points se trouvent dans une zone de fort gradient. Un petit de´calage en
position peut entrainer une forte variation sur la densite´ optique. Il s’agit peut eˆtre d’un
mauvais positionnement des films dans le fantoˆme. Il est possible que les films aient e´te´
incline´s car il n’y avait pas un support derrie`re pour les maintenir.
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Fig. 4.23 – Profil de comparaison des densite´s optiques mesure´es et calcule´es par
le mode`le RADIS. En rouge nous avons les donne´es pour une irradiation a` 20 Gy

















Fig. 4.24 – Erreur relative entre les donne´es et la pre´diction de la densite´ optique
du mode`le RADIS.
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Fig. 4.25 – Installation de la cuve a` eau dans la salle de traitement (a` gauche).
Partie de la ligne de faisceau dans la salle dont le nez te´le´scopique et le collimateur.
4.7.2 Centre de Protonthe´rapie d’Orsay
Nous avons re´alise´ une se´rie d’irradiations a` l’Institut Curie - Centre de Protonthe´rapie
d’Orsay utilisant un faisceau de proton de´livre´ par un synchro-cyclotron. La figure 4.25
est une image de la sortie du faisceau dans la salle du traitement. A gauche, nous avons
la cuve a` eau place´e en face du nez te´le´scopique qui sert de porte cache, c’est a` dire nous
plac¸ons le collimateur patient et le compensateur a` l’inte´rieur du nez. Il est te´le´scopique
pour pouvoir rapprocher le nez au maximum du masque du patient et ainsi minimiser le
gap d’air entre le patient et le faisceau. Nous allons de´crire par la suite les caracte´ristiques
et le controˆle des irradiations effectue´es ainsi que les re´sultats obtenus.
4.7.2.1 Caracte´ristiques du faisceau
Nous avons effectue´ nos mesures dans la salle Y1. L’e´nergie initiale du faisceau est de
201 MeV non module´ permettant ainsi d’atteindre des cibles situe´es en profondeur. Graˆce
au syste`me de de´gradation du faisceau qui consiste a` interposer des absorbeurs dans la
ligne de faisceau, nous avons pu utiliser trois e´nergies diffe´rentes qui sont : 56.1 MeV,
96.8 MeV et 153.4 MeV. Le tableau 4.3 de´crit les trois e´nergies utilise´es, leur parcours
dans l’eau et les mate´riaux absorbeurs utilise´s pour de´grader le faisceau. En effet, le CPO
posse´de des absorbeurs de mate´riaux diffe´rentes (polycarbonate ou plomb). Pour obtenir
une e´nergie donne´e nous devons placer une quantite´ suffisante de mate´riaux qui absorbe
l’e´nergie du faisceau principal (E = 201 MeV). Le parcours des protons est exprime´ ici
par le parcours qui correspond a` 80% de dose dans la descente du pic de Bragg (parcours
distal).
Le controˆle dosime´trique a e´te´ effectue´ a` l’aide d’une chambre d’ionisation IBA −
Wellhofer CC13 dans une cuve a` eau pour obtenir les profils transverses ainsi que la dose
absolue et la chambre d’ionisation IBA−Wellhofer PPC05 pour mesurer les profils du
pic de Bragg. La figure 4.26 montre les profils des pics de Bragg mesure´s avec la chambre
d’ionisation pour les trois e´nergies d’irradiations. Pour les irradiations des fantoˆmes, nous
avons utilise´ la configuration triangle utilisant les fantoˆmes en PMMA. Le faisceau d’ir-
radiation est 5×5 cm2 de section. Les quatre niveaux de dose sont : 5, 10, 15 et 20 Gy.
Le nombre de films irradie´s simultane´ment dans chacun des fantoˆmes est de´crit dans le
tableau suivant 4.4 ainsi que le de´bit et la dose absolue. Le de´bit de dose est exprime´ en
Gray par Unite´ Moniteur (UM). Le nombre d’UM correspond a` une quantite´ de charges
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Tab. 4.3 – Conditions expe´rimentales des trois irradiations effectue´es au CPO
avec leur parcours et les mate´riaux absorbants utilise´s pour atteindre les e´nergies
souhaite´es.





1 153.4 16.4 68.25 / 1.5
2 96.8 7.3 156 / 0
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Fig. 4.26 – Pics de Bragg dans l’eau des trois e´nergies d’irradiations au CPO-Orsay
mesure´s avec la chambre d’ionisation IBA−Wellhofer PPC05.
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Tab. 4.4 – De´bit de dose et dose a` l’entre´e du fantoˆme pour les trois e´nergies et
le nombre de films utilise´s pour chacune des e´nergies.
Manip. N° Nb films irradie´s De´bit (Gy/min) Dose (Gy)
1 4 3.0 1.509
2 2 2.5 1.390
3 1 2.0 1.609
Fig. 4.27 – Image illustrant la disposition du fantoˆme irradie´ a` 96.8 MeV avec
l’insertion des films entre les blocs.
a` inte´grer pour obtenir une dose donne´e (Gy). La figure 4.27 illustre la disposition du
fantoˆme irradie´ a` 96.8 MeV, c’est a` dire qui contient des films inse´re´s entre les blocs de
mate´riaux. La figure 4.28 montre une image de fantoˆme irradie´ avec l’e´nergie 153.4 MeV
installe´ sur un bloc de polystyre`ne expanse´ de densite´ tre`s faible d ∼ 0.04 g/cm3.
4.7.2.2 Re´sultats
Tout d’abord, les parcours des protons pour les trois e´nergies ont e´te´ reproduits avec
une pre´cision meilleure que 1 mm par nos simulations. En revanche, la largeur a` mi-hauteur
du pic de Bragg n’est pas bien reproduite. Nous avons donc applique´ une distribution
gaussienne en e´nergie pour chacune des trois e´nergies pour obtenir des profils qui corres-
pondent mieux aux re´sultats obtenus par la chambre d’ionisation. Le tableau 4.5 montre
les diffe´rentes valeurs fixe´es pour les trois e´nergies pour la suite de l’e´tude.
Une fois les parame`tres fixe´s, nous avons applique´ le mode`le RADIS pour comparer
les densite´s optiques calcule´es avec les mesures utilisant l’e´quation 4.15. Les re´sultats de
l’e´nergie 153.4 MeV sont montre´s sur la figure 4.30. Nous avons utilise´ quatre films pour
ce fantoˆme (voir figure 4.28). Ceci est aussi illustre´ sur la figure 4.29. L’erreur relative
entre les densite´s optiques mesure´es et calcule´es en fonction du profondeur sont montre´s
sur la figure 4.31
La figure 4.30 montre les re´sultats de l’ajustement utilisant le mode`le RADIS pour les
Tab. 4.5 – Valeurs de l’e´cart type σ de la distribution gaussienne en e´nergie pour
les trois faisceaux ajuste´es par la simulation.
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Fig. 4.28 – En haut : image du fantoˆme irradie´ a` 153.4 MeV positionne´ sur du
polystyre`ne expanse´ de densite´ tre`s faible. En bas : image du meˆme fantoˆme ho-
moge`ne.
Fig. 4.29 – Illustration du fantoˆme irradie´ a` une e´nergie E = 153.4 MeV. La couleur
bleu fonce´ illustre les films radiochromiques MD-v2-55 inse´re´s derrie`re chacun des
blocs (en bleu clair).
quatre films utilise´s dans ce fantoˆme. La dose d’irradiation est de 20 Gy.
Les re´sultats pour les protons d’e´nergie E = 96.8 MeV sont montre´es sur la figure 4.32.
Deux films ont e´te´ utilise´s pour cette irradiation avec une dose de 20 Gy a` l’entre´e. Les
erreurs relatives sur la densite´ optique calcule´e et mesure´e sont montre´s sur la figure 4.33.
Finalement, pour la plus faible e´nergie de proton utilise´, E = 56.1 MeV, nous montrons
les re´sultats de la comparaison entre la mesure et le mode`le RADIS sur la figure 4.34. Nous
illustrons les re´sultats de l’irradiation pour une dose de 5 Gy a` l’entre´e. La figure 4.35
montre les erreurs relatives sur les densite´s optiques calcule´es et mesure´es.
4.7.2.3 Discussion et conclusion
Le mode`le RADIS publie´ par Frisson et al [93] permet de calculer la re´ponse des
films MD-v2-55 irradie´s sous faisceaux d’ions 12C et 13C. Nous avons applique´ le mode`le
RADIS a` nos irradiations en protons a` diffe´rentes e´nergies. Nous avons pu reproduire
la densite´ optique des films irradie´s dans des fantoˆmes homoge`nes en PMMA avec une
pre´cision meilleure que 2% le long du plateau du profil du pic de Bragg. La pre´cision
observe´e dans la re´gion du maximum du pic de Bragg est meilleure que 3% alors que dans
la queue du pic de Bragg une diffe´rence entre les densite´s optiques mesure´es et calcule´es
peut atteindre le 8%. Cette validation e´tend le domaine d’application du mode`le RADIS a`
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Fig. 4.30 – Densite´ optique nette mesure´e pour des films irradie´s a` 20 Gy avec un
faisceau proton d’e´nergie E = 153.4 MeV en fonction de la position le long de l’axe
x du film (en rouge). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les
densite´s optique calcule´es avec l’e´quation 4.15 sont montre´es en noir. De gauche a`
droite et de haut en bas les re´sultats des films F1, F2, F3 et F4 sont montre´s.
Tab. 4.6 – Valeurs des parame`tres d’ajustement pour les irrdiations en protons.
E (MeV) 153.4 96.8 56.1
τ (keV/µ) 20 15 22
σ (keV/µ) 1.6 1.12 1.03
d’autres qualite´s de faisceaux, des ions carbone au proton, permettant d’utiliser ces films
en dosime´trie et controˆle de la qualite´ des faisceaux d’hadronthe´rapie. Le parame`tre τ
de l’ajustement a e´te´ calcule´ pour chaque film, chaque e´nergie et type de particule. Le
tableau 4.6 montre les valeurs obtenues pour chacun des ajustements pour le dernier film
de chaque configuration.
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Fig. 4.31 – Erreur relative entre la densite´ optique mesure´e et calcule´e avec le
mode`le RADIS pour un faisceau de proton d’e´nergie E = 153.4 MeV.
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Fig. 4.32 – Densite´ optique nette mesure´e pour des films irradie´s a` 20 Gy avec un
faisceau proton d’e´nergie E = 96.8 MeV en fonction de la position le long de l’axe
x du film (en rouge). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les
densite´s optiques calcule´es avec l’e´quation 4.15 sont montre´s en noir. En haut sont
montre´s les re´sultats du premier film et en bas ceux du second film.
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Fig. 4.33 – Erreur relative entre la densite´ optique mesure´e et calcule´e avec le
mode`le RADIS pour un faisceau de proton d’e´nergie E = 96.8 MeV. L’erreur
relative sur le premier et le second film sont respectivement montre´s de haut en
bas.
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Fig. 4.34 – Densite´ optique nette mesure´e pour des films irradie´s a` 5 Gy avec un
faisceau proton d’e´nergie E = 56.1 MeV en fonction de la position le long de l’axe
x du film (en rouge). Les barres d’erreurs indiquent la pre´cision de la mesure. Les
densite´s optique calcule´es avec l’e´quation 4.15 sont montre´s en noir.
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Fig. 4.35 – Erreur relative entre la densite´ optique mesure´e et calcule´e avec le
mode`le RADIS pour un faisceau de proton d’e´nergie E = 56.1 MeV.
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Fig. 4.36 – Image du bloc de bois scanne´ avec le scanner Brillance BigBore (Phi-
lips) permettant de voir les he´te´roge´ne´ite´s en terme d’unite´s Hounsfield.
4.8 Simulation d’une image voxelise´e d’un fantoˆme avec
he´te´roge´ne´ite´s
Dans cette e´tude particulie`re, nous allons analyser le re´sultat d’une irradiation effec-
tue´e avec un faisceau 13C d’un fantoˆme triangulaire en bois (peuplier) de densite´ d = 0.4
g/cm3. Ce fantoˆme est un bois blanc, le´ger et pre´sente beaucoup d’he´te´roge´ne´ite´s. Nous
avons irradie´ un film place´ derrie`re ce fantoˆme et nous avons observe´ le changement de la
densite´ optique sur le film. L’observation du film, figure 4.37, montre l’he´te´roge´ne´ite´ de
ce fantoˆme. Ceci ne´cessite une de´scription fine du milieu irradie´.
Nous avons donc scanne´ le fantoˆme a` l’aide du scanner CT Brillance BigBore (Philips)
pre´sent au de´partement de radiothe´rapie du centre Le´on Be´rard (CLB) (voir figure 4.36).
Cela nous a permis d’avoir les unite´s Hounsfields du fantoˆme avec une re´solution spatiale
de l’ordre de 0.1 mm. Nous avons ensuite utilise´ cette image du fantoˆme en l’inse´rant dans
notre outil de simulation afin de reproduire les conditions expe´rimentales. Nous avons
enregistre´ une carte de dose sur le film simule´ et nous avons compare´ cette carte au film
irradie´. La figure 4.37 montre une comparaison des densite´s optiques du film irradie´ avec
la carte de dose calcule´e. En utilisant des outils de traitement d’images, nous avons pu
convertir la dose de la simulation a` des densite´s optiques en utilisant l’e´quation 4.15. Pour
comparer les densite´s optiques mesure´es et calcule´es nous avons extrait quelques profils
en choisissant les meˆmes coordonne´es pour les deux images 4.37. La figure 4.38 montre les
re´sultats des deux lignes extraits a` deux coordonne´es diffe´rentes.
Les re´sultats montrent la capacite´ de notre outil de simulation a` utiliser des images
provenant d’un scanner. Nous avons pu reproduire les densite´s optiques utilisant le mode`le
RADIS malgre´ l’he´te´roge´ne´ite´ du fantoˆme peuplier. L’e´cart relatif peut atteindre 30% dans
la re´gion entre 78 et 100 mm. En revanche, cet e´cart reste infe´rieur a` 10% tout le long de
profil du pic de Bragg.
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Fig. 4.37 – Image du film scanne´ a` l’aide du Vidar en haut, et la carte de dose
calcule´e pour le film simule´. Pour illustration en rectangles jaunes, deux tranches
pre´sentant les meˆmes coordonne´es pour la comparaison entre les simulations et les
donne´es.
Fig. 4.38 – En haut : deux profils de comparaison de la densite´ optique calcule´e
et mesure´e pour deux coordonne´es diffe´rentes (l’entre´e du milieu est a` droite). En
bas : les e´carts relatifs pour les deux courbes ci-dessus.
120
CHAPITRE 4. PRE´DICTION DE LA RE´PONSE DES FILMS
RADIOCHROMIQUES
4.9 Discussion et conclusions
Pour des buts dosime´triques et le controˆle de qualite´ des faisceaux the´rapeutiques uti-
lisant les ions carbones et les protons, il est essentiel d’e´tudier les effets des films dosime´-
triques. Les films sont le moyen le plus utilise´ pour la majorite´ des controˆles dosime´triques
en routine clinique. Dans cette the`se nous avons propose´ d’utiliser les films radiochromique
MD-v2-55 pour la dosime´trie et le controˆle qualite´ en hadronthe´rapie. Pour valider cette
nouvelle technique en hadronthe´rapie, nous nous basons sur notre expe´rience en radio-
the´rapie conventionnelle. Dans ce chapitre nous avons e´tudie´ la re´ponse des films sous un
faisceau de photons (particules a` faible TEL). Ceci nous a permis de comprendre le com-
portement de ce type de film dosime´trique assez re´cents et prometteurs dans le domaine
de la radiothe´rapie en ge´neral.
La non-line´arite´ de la re´ponse en fonction de la dose des films irradie´s en photons a
e´te´ discute´e par plusieurs auteurs (comme par Devic et al). Dans la litte´rature, certains
auteurs ont voulu e´tudier la re´ponse de diffe´rents films dosime´triques sous faisceau protons
(Piermattei et al) et ions carbone (Spielberger et al). Ces derniers ont trouve´ que les
films dosime´triques saturent a` cause des proprie´te´s physiques des ions (particules a` TEL
e´leve´e). Piermattei et al ont utilise´ les films radiochromiques du type MD-55-2 alors que
Spielberger et al ont utilise´ les films radiographiques type X-Omat. Spielberger et al sont
les seuls a` avoir effectue´ une e´tude sur la re´ponse des films radiographique sous faisceau
d’ions carbone. Ils ont de´veloppe´ un mode`le de pre´diction de la densite´ optique des films
en se basant sur le mode`le LEM (Local Effect Model) de´veloppe´ par Scholz et al. Nous
n’avons pas voulu utiliser les films radiographiques, du fait qu’ils contiennent des grains
de bromure d’argent. Ces grains ont une densite´ six fois plus e´leve´e que la densite´ de l’eau
qui perturbent le faisceau d’ions. D’autre part, Devic et al ont de´veloppe´ un mode`le de
pre´diction de la re´ponse des films radiochromiques sous faisceau de photons. Ce mode`le
est base´e sur l’ajustement de plusieurs parame`tres libres.
A l’heure actuelle, aucune e´tude n’a e´te´ effectue´e pour e´tudier la re´ponse des films
radiochromiques pour l’hadronthe´rapie. Nous avons effectue´ plusieurs mesures utilisant
les films MD-v2-55 sous faisceaux protons et ions carbone. Nous avons retrouve´ l’effet
de saturation des films pour les deux particules. Cette saturation est due a` la densite´
d’ionisation e´leve´e autour de la trace d’ions. Elle se traduit par une sous-estimation de la
re´ponse des films surtout dans la re´gion proche du maximum du pic de Bragg. Dans ce
chapitre, nous avons effectue´ une e´tude sur la mode´lisation de la re´ponse des films sous
faisceaux d’ions carbone et protons. Ce mode`le appele´ RADIS pour “RAdiochromic film
Dosimetry for Ions using Simulation” est base´ sur la re´ponse des films en photons et le
de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque calcule´ par les simulations Monte Carlo. Nous avons tout d’abord
fait une courbe d’e´talonnage des films irradie´s en photons. Cet e´talonnage nous permet
de de´terminer la dose d’irradiation a` partir de la densite´ optique mesure´e. Nous avons
e´tudie´ cette re´ponse en photons et nous avons mode´lise´ cette re´ponse avec une fonction
mathe´matique qui contient un seul parame`tre libre a′ (voir section 4.4). Ce parame`tre
de´termine´ par la fonction est utilise´ ensuite pour l’ajustement des donne´es en ions. Nous
avons modifie´ la fonction en inte´grant le calcul de de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque (DEL) dans le
mode`le utilise´ pour les photons. Nous avons applique´ ce mode`le a` diffe´rentes irradiations,
13C a` 75 MeV/u, 12C a` 95 MeV/u et protons avec trois e´nergies diffe´rentes (56.1 MeV,
96.8 MeV et 153.4 MeV). Nous avons d’abord utilise´ des milieux homoge`nes e´quivalent
PMMA pour la validation du mode`le. Les re´sultats pour les irradiations en 13C et 12C
montrent un accord satisfaisant. L’e´cart entre la densite´ optique mesure´e et calcule´e est
infe´rieur a` 3% tout le long du profil du pic de Bragg sauf dans la re´gion distale du pic
(derrie`re le pic) ou` l’erreur peut atteindre 8%. Cette erreur peut eˆtre due aux processus
de fragmentation dans nos simulations.
Nous avons e´galement valide´ le mode`le RADIS pour des irradiations dans des milieux
he´te´roge`nes avec des faisceaux de 13C et 12C. De plus, nous avons applique´ le mode`le pour
reproduire les densite´s optiques d’un film irradie´ avec un faisceau 13C place´ derrie`re un
fantoˆme en bois. Cette application a necessite´ de simuler une image scanner pour tenir
compte des he´te´roge´ne´ite´s du bois. Les re´sultats montrent la capacite´ de nos simulations a`
reproduire une cartographie de dose sur la base d’une image scanner. En revanche, malgre´
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la reproduction des profils des pics de Bragg mesure´s avec une erreur infe´rieure a` 10%,
l’e´cart entre les simulations et les mesures peut atteindre 30% dans une petite re´gion du
film. Ceci est peut eˆtre duˆ a` la re´solution de l’image scanner du fantoˆme en bois utilise´
dans la simulation.
Pour conclure, nous avons montre´ la capacite´ de mode`le RADIS pour des applications
en dosime´trie par films pour la radiothe´rapie et l’hadronthe´rapie. Ce mode`le base´ sur une
me´thode de calcul Monte Carlo est actuellement seulement un outil de ve´rification a` cause
du temps de calcul ne´cessaire.
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Graˆce aux proprie´te´s physiques et biologiques des ions, l’hadronthe´rapie pre´sente un
grand potentiel d’efficacite´ de traitement pour les tumeurs, particulie`rement celles ra-
diore´sistantes ou situe´es a` proximite´ d’organes a` risque. Cette technique innovante de
traitement ne´cessite encore une meilleure connaissance des variations du de´poˆt d’e´nergie
des particules dans les tissus du patient et une optimisation des parame`tres de simulation
du calcul de distribution de la dose. En effet, la pre´cision de de´livrance de la dose en
hadronthe´rapie doit eˆtre la plus e´leve´e afin de de´livrer la dose ne´cessaire et suffisante a` la
ste´rilisation de la tumeur sans endommager les tissus sains avoisinants.
Le travail de cette the`se a permis d’explorer pour la premie`re fois la dosime´trie par
films radiochromiques irradie´s sous faisceaux d’ions carbone et de protons et propose une
mode´lisation de ces irradiations par simulation Monte Carlo. L’outil Gate/Geant4 utilise´
dans cette e´tude, a permis de mettre en e´vidence toute son utilite´ dans le domaine me´dical
comme outil de ve´rification des syste`mes de planification de traitement. Dans cette the`se,
nous nous sommes inte´resse´s au calcul de la dose physique des protons et des ions carbone.
Simulations Gate/Geant4 Le premier point de cette the`se est l’e´tude de la pre´ci-
sion de notre outil de simulation pour calculer la distribution de la dose dans le milieu.
Les parame`tres, tels que le seuil de production des particules secondaires (seuil de pro-
duction) et les limites de la taille maximale d’un step (step limiter) contenus dans Geant4
influencent d’une manie`re non ne´gligeable le de´poˆt d’e´nergie dans le milieu. Nous avons
e´tudie´ l’influence de ces parame`tres sur la distribution de la dose dans l’eau ainsi que sur
le temps de calcul pour obtenir une incertitude statistique de 1% pour des ions 12C a`
300 MeV/u. Concernant les interactions e´lectromagne´tiques, le profil du pic de Bragg a
e´te´ compare´ a` des mesures expe´rimentales ainsi qu’aux valeurs donne´es par l’ICRU 73 1,
pour obtenir la bonne position du maximum du pic de Bragg. Nous avons montre´ que
l’utilisation des parame`tres par de´faut de Geant4 version 9.0, c’est a` dire sans limite sur
la taille de step et un seuil de production = 1 mm, re´sulte en une diffe´rence de 2 mm sur la
position du maximum du pic de Bragg par rapport a` notre re´fe´rence (seuil de production
= 10−3 mm et step limiter = 0.1 mm) et donc une diffe´rence en terme d’e´nergie de´pose´e
pouvant atteindre 30%. Nous avons alors teste´ plusieurs valeurs de seuil de production
et de step limiter afin de retrouver le meˆme profil de pic de Bragg (1D) que la re´fe´rence.
Nous avons trouve´ un tre`s bon accord concernant la distribution de la dose 1D en utilisant
un seuil de production de 1 mm et un step limiter de 0.1 mm. Nous avons aussi regarde´
la diffe´rence en terme de distribution de l’e´nergie de´pose´e localement (DEL) en 2D afin
de quantifier la contribution de particules secondaires ge´ne´re´es. Nous avons observe´ une
diffe´rence significative entre des valeurs de seuil de production de 1 mm et de 10−3 mm.
Finalement, pour illustrer cliniquement cette e´tude, nous avons teste´ ces parame`tres pour
calculer la distribution de la dose spatiale dans une image voxe´lise´e d’un patient (3D). Il
1Le rapport ICRU 73 utilise un potentiel d’ionisation pour l’eau de Ieau = 67.2 eV.
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s’est ave´re´ que les parame`tres optimaux de´termine´s pour une distribution 1D ne sont pas
satisfaisants pour une distribution de dose 3D. En effet, dans le cas d’utilisation d’un seuil
de production de 1 mm nous de´passons la tole´rance de 2% quasiment tout le long du pic
de Bragg e´tale´ (SOBP). En revanche, nous avons observe´ que pour un seuil de production
de 0.1 mm et un step limiter de 0.1 mm, nous respectons la tole´rance sur l’e´nergie de´pose´e
de 2% par rapport a` la re´fe´rence, sauf dans la re´gion de haut gradient (la queue du pic de
Bragg) ou` la diffe´rence peut atteindre 8%. Ceci signifie que le choix des parame`tres doit
eˆtre fait avec beaucoup de pre´cautions selon le domaine d’application. L’e´cart e´leve´ de 8%
est duˆ probablement a` la fragmentation des ions carbone et dont l’e´tude est en cours de
re´alisation par d’autres e´quipes sort du cadre de cette the`se.
Notons e´galement qu’un autre parame`tre, le potentiel d’ionisation de l’eau, constitue
un sujet de discussion actuellement en hadronthe´rapie. En fait, plusieurs valeurs de Ieau ont
e´te´ propose´es par diffe´rents auteurs. Ces valeurs ne donnant pas la meˆme perte d’e´nergie
pour les particules charge´es, deviennent proble´matiques pour la pre´cision de controˆle de
la dose en hadronthe´rapie.
Pour conclure, les valeurs des pouvoirs d’arreˆts recommande´es par l’IAEA-TRS-398
pour la dosime´trie en hadronthe´rapie doivent eˆtre re´vise´es [Ja¨kel, Karger, and Debus :
The future of heavy ion radiotherapy 2008]. Les incertitudes concernant le pouvoir d’arreˆt
et le potentiel d’ionisation de diffe´rents tissus (5-10%) doivent eˆtre prise en compte pour
de´terminer la pre´cision que nous pouvons atteindre en clinique. Le temps de calcul des
codes Monte Carlo reste encore relativement important. Pour envisager une utilisation
clinique de ce type de calcul, des efforts sont encore a` fournir pour se rapprocher du temps
de calcul des algorithmes utilise´s actuellement.
Perspectives La quantification de diffe´rents parame`tres physiques d’un faisceau d’ions
peut eˆtre obtenue a` l’aide des codes Monte Carlo qui sont maintenant conside´re´s comme
les nouveaux outils de dosime´trie en hadronthe´rapie. Cette quantification concerne plus
particulie`rement la distribution des particules secondaires : d’une part les fragments issus
des interactions nucle´aires et d’autre part les e´lectrons secondaires. Un proble`me majeur
a` traiter pour les codes Monte Carlo sera d’affiner les mode`les nucle´aires qui permettent
de calculer les sections efficaces des fragments et des particules secondaires. Ainsi, nous
pourrions reproduire correctement la queue du pic de Bragg due aux fragmentations. Il
est par ailleurs indispensable par la suite d’inte´grer la dose biologique (Dbio (GyE) = EBR
× D (Gy)) dans le calcul de la dose en hadronthe´rapie.
Etant donne´ la capacite´ de notre outil a` inte´grer et simuler des images scanner, nous
trouvons inte´ressant d’effectuer une comparaison des cartes de doses entre un plan de
traitement clinique calcule´ par un TPS et les simulations Monte Carlo dans les meˆmes
conditions. Au sein du laboratoire, des travaux sur la comparaison entre Gate/Geant4 et
le TPS - Xio (CMS) pour des traitements en proton utilisant un faisceau Pencil Beam
Scanning (PBS), sont en cours.
Enfin, il est essentiel de connaˆıtre avec beaucoup de pre´cision le pouvoir d’arreˆt des
ions et l’anatomie du patient afin d’obtenir un plan de traitement pre´cis correspondant
au traitement de´livre´. En effet, les images obtenues par un scanner a` rayons-X ne donnent
pas des informations comple`tes pour le calcul de dose par un plan de traitement en pro-
tons ou ions carbone. Cette e´tape d’e´talonnage stoechiome´trique repre´sente une source
d’incertitude importante. Des images voxe´lise´es du patient base´es sur le pouvoir d’arreˆt
des ions par l’intermediaire des scanners protons ou ions carbone pourraient eˆtre utilise´es
[Schulte et al 2004].
Expe´rience Le deuxie`me axe de cette the`se concerne les expe´riences dans trois centres
de´livrant un faisceau d’ions en France : l’ICPO (Orsay - protons) et le CAL (Nice -
protons) qui sont des centres cliniques et le GANIL (Caen - 12C et 13C) qui est un centre
de recherche. Nous avons re´alise´ diffe´rentes irradiations : 13C a` 75 MeV/u, 12C a` 95
MeV/u et protons avec trois e´nergies diffe´rentes (56.1 MeV, 96.8 MeV et 153.4 MeV).
Pour effectuer ces expe´riences, nous avons teste´ deux configurations de fantoˆmes. Les
films radiochromiques nous ont servi de de´tecteurs pour la mesure de la dose.
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Nous nous sommes d’abord inspire´s des configurations de fantoˆmes de´crites dans la
litte´rature. Ces fantoˆmes, appele´s dans cette the`se fantoˆmes en “tranches”, n’ont pas e´te´
satisfaisants pour la mesure du profil de pic de Bragg en profondeur en raison de la
re´solution limite´e par l’e´paisseur des films (310 µm) et des blocs constituant le fantoˆme (1
mm). Apre`s plusieurs essais au GANIL et au CAL (2008), nous avons propose´ une autre
approche qui consiste a` utiliser un bloc triangulaire. Ceci nous a permis de mesurer un
profil de Bragg avec une pre´cision de 1 pixel/µm en plac¸ant un seul film derrie`re le bloc
triangulaire. Nous avons donc adopte´ cette dernie`re pour le reste des expe´riences dans
cette the`se.
Perspectives Il est ne´cessaire d’effectuer des irradiations avec des ions 12C a` plus haute
e´nergie 2 pour couvrir la plage d’e´nergies utilise´es en hadronthe´rapie. Des irradiations dans
des milieux he´te´roge`nes sous faisceaux de protons permettraient e´galement de comple´ter
la se´rie d’e´tudes. Dans cette the`se, nous avons utilise´ des faisceaux de´livrant un pic de
Bragg simple (monoe´nerge´tique). Nous pensons que l’irradiation avec un faisceau e´tale´
SOBP pourrait eˆtre inte´ressante et permettrait l’exploitation des fantoˆmes en tranches.
Ceci est important pour controˆler l’homoge´ne´ite´ de la dose dans la zone plate du pic de
Bragg e´tale´. La re´ponse des films place´s a` plusieurs positions du pic e´tale´ ne sera pas
la meˆme parce qu’elle de´pend du LET des particules qui varient le long du SOBP. En
revanche, ceci peut eˆtre reproduit par la simulation et donc le controˆle de l’homoge´ne´ite´
peut eˆtre envisageable.
Des irradiations avec des champs complexes, obtenus par modulation d’intensite´ ”In-
tensity Modulated Particle Therapy“, pour la ve´rification de l’utilite´ des films radiochro-
miques pour le controˆle de forme du champ d’irradiation seraient aussi importantes a`
re´aliser. En effet, actuellement un des de´tecteurs utilise´ pour le controˆle des champs com-
plexes en IMRT est le ”MapCHECK“. Il est constitue´ de 445 semi-conducteurs repartis
sur 22 cm x 24 cm. Ces de´tecteurs sont se´pare´s de 1 cm en horizontale et de 0.7 cm en
diagonale. La zone sensible est de 0.8 mm x 0.8 mm. De ce fait, la re´solution des films
radiochromiques (1 pixel par µm) est plus avantageuse pour ce genre d’application.
Une des proprie´te´s des films radiochromiques est leur capacite´ a` pouvoir eˆtre utilise´s
dans des milieux liquides tel que l’eau. Nous pourrions ainsi imaginer de comparer la
re´ponse des films dans une cuve a` eau au syste`me de chambres d’ionisations appele´ peak
finder. Le syste`me peakfinder est fabrique´ pour la mesure du pic de Bragg dans l’eau (35
cm) pour les particules charge´es telles que les protons et les ions carbone. Il est constitue´
de deux chambres d’ionisation, une positionne´e a` l’entre´e fixe, et l’autre en mouvement
dans de l’eau par pas de 10 µm pour mesurer le pic de Bragg.
Dans cette the`se, nous avons utilise´ deux types de de´tecteurs : les films radiochro-
miques et les chambres d’ionisation. Par ailleurs, il sera important de tester d’autres types
de de´tecteurs pour l’hadronthe´rapie pour s’affranchir des limites de ces deux derniers.
L’utilisation des de´tecteurs fins (< 50µm) en diamant polycrystallin (CVD) avec une re´-
solution de l’ordre du millime`tre peut eˆtre inte´ressant pour le controˆle de la position, de
l’intensite´ et du profil du faisceau. Ces proprie´te´s permettent de minimiser la perturba-
tion du faisceau qui n’est pas ne´gligeable lors de l’utilisation d’une chambre d’ionisation.
En revanche, les de´tecteurs CVD doivent eˆtre irradie´s sous faisceau haute e´nergie pour
produire une paire e´lectron-trou (13.2 eV) et donc avoir un signal comparable par rapport
a` la chambre d’ionisation. Il a e´te´ montre´ que ces de´tecteurs peuvent eˆtre utiles dans le
domaine de l’hadronthe´rapie (12C de 88-430 MeV/u) [Rebisz et al 2004], meˆme si ce n’est
pas le cas pour la radiothe´rapie conventionnelle.
Mode`le RADIS A l’heure actuelle, aucune e´tude n’a permis de reproduire un mode`le
de pre´diction de la re´ponse des films radiochromiques pour l’hadronthe´rapie. Dans la
troisie`me partie de cette the`se, nous avons de´veloppe´ une mode`le appele´ RADIS pour
“RAdiochromic film Dosimetry for Ions using Simulation” base´ sur la re´ponse des films en
photons et le de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque calcule´ par les simulations Monte Carlo. La courbe
2E = 400 MeV/u : e´nergie qui correspond actuellement a` l’e´nergie la plus e´leve´e en hadron-
the´rapie clinique.
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d’e´talonnage des films irradie´s en photons a e´te´ d’abord compare´e a` celle obtenue par le
mode`le de Devic et al. Les deux mode`les sont en bon accord avec les donne´es pour des
doses infe´rieures a` 10 Gy. La mode`le de Devic et al valable pour cette gamme de dose,
pre´sente une diffe´rence qui peut atteindre 9% a` une dose de 100 Gy, contrairement au
mode`le RADIS qui suit l’allure des donne´es avec un e´cart infe´rieur a` 2%.
Nous avons ensuite modifie´ la fonction en inte´grant le calcul de de´poˆt d’e´nergie line´¨ıque
(DEL) dans la relation utilise´e pour les photons afin de pre´dire la re´ponse en ions carbone
et protons. L’utilisation du DEL et non pas de la dose dans cette relation permet la prise
en compte de l’effet de saturation duˆ a` la forte densite´ d’ionisations autour de la trace.
Nous avons applique´ ce mode`le aux diffe´rentes irradiations : 13C , 12C, protons et photons
en milieux homoge`nes constitue´s de PMMA. Les re´sultats pour les irradiations en 13C et
12C montrent un accord satisfaisant. L’e´cart entre la densite´ optique mesure´e et calcule´e
est infe´rieur a` 2% tout le long du profil de Bragg sauf dans la re´gion distale du pic ou`
l’erreur peut atteindre 5%. Cette erreur peut eˆtre due aux processus de fragmentation
imparfaitement reproduits dans nos simulations. Les mode`les physiques de fragmentation
notamment dans Geant4 sont re´gulie`rement mis a` jour et pourraient eˆtre ame´liore´s dans
le futur.
D’autres validations de ce mode`le ont e´te´ re´alise´es pour des irradiations dans des
milieux he´te´roge`nes sous faisceaux 13C et 12C. Les re´sultats montrent un accord aussi
satisfaisant qu’en milieu homoge`ne mais avec des e´carts le´ge`rement supe´rieurs a` 5% der-
rie`re le pic pour le film situe´ apre`s le bloc e´quivalent os. De plus, nous avons applique´
le mode`le RADIS pour reproduire les densite´s optiques d’un film irradie´ avec un faisceau
13C place´ derrie`re un fantoˆme peu dense (en bois de peuplier). Cette application a ne´ces-
site´ l’acquisition d’une image scanner pour tenir compte des he´te´roge´ne´ite´s du bois. Les
re´sultats montrent la capacite´ de nos simulations a` reproduire une cartographie de dose
d’une image scanner. En revanche, malgre´ la reproduction des profils de Bragg mesure´s
avec une erreur infe´rieure a` 10%, l’e´cart entre les simulations et les mesures peut atteindre
30% dans certaines re´gions du film. Ceci est peut eˆtre duˆ a` la re´solution de l’image scanner
du fantoˆme utilise´ dans la simulation ou bien a` l’e´talonnage stoechiome´trique.
Perspectives Ce mode`le est actuellement difficile a` utiliser en routine clinique car,
d’une part il ne´cessite une simulation Monte Carlo comple`te afin d’appliquer le mode`le, et
d’autre part il pre´dit la densite´ optique des films par l’interme´diaire de la dose de´livre´e et
la dose effective et non pas l’inverse. Pour ame´liorer le mode`le RADIS, il serait inte´ressant
d’e´tablir une base de donne´es qui contient diffe´rents profils de pic de Bragg exprime´s en
dose effective en fonction de la profondeur pour plusieurs e´nergies de faisceaux. Dans un
premier temps, nous effectuerons une base de donne´e pour un seul mate´riau, le PMMA. En
effet, dans le cas d’une irradiation utilisant un fantoˆme en tranche avec un film place´ a` une
certaine profondeur x, nous pouvons directement avoir la dose effective correspondante
aux caracte´ristiques du faisceau utilise´. Cette dose effective est ensuite injecte´e directement
dans la formule de pre´diction de la densite´ optique. Cette me´thode permet d’e´viter une
simulation Monte Carlo comple`te et donc un gain en temps non ne´gligeable.
Finalement, dans cette the`se nous avons mis au point, pour la premie`re fois, un mo-
de`le de pre´diction de la densite´ optique des films radiochromiques a` l’aide de simulations
Monte Carlo (Gate/Geant4). Ce mode`le permet le controˆle qualite´ et la dosime´trie en
hadronthe´rapie par protons et ions carbone a` diffe´rentes e´nergies. L’ensemble de ce travail
constitue une premie`re e´tape vers un syste`me de ve´rification d’un plan de traitement.
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